Méthodes holographiques et spectroscopiques appliquées à l'imagerie acousto-optique de milieux diffusants épais by Farahi, Salma
Me´thodes holographiques et spectroscopiques applique´es
a` l’imagerie acousto-optique de milieux diffusants e´pais
Salma Farahi
To cite this version:
Salma Farahi. Me´thodes holographiques et spectroscopiques applique´es a` l’imagerie acousto-
optique de milieux diffusants e´pais. Optique [physics.optics]. Universite´ Pierre et Marie Curie
- Paris VI, 2011. Franc¸ais. <tel-00656624v2>
HAL Id: tel-00656624
https://pastel.archives-ouvertes.fr/tel-00656624v2
Submitted on 5 Jan 2012
HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.
L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destine´e au de´poˆt et a` la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publie´s ou non,
e´manant des e´tablissements d’enseignement et de
recherche franc¸ais ou e´trangers, des laboratoires
publics ou prive´s.
THÈSE DE DOCTORAT
DE L’UNIVERSITÉ PIERRE ET MARIE CURIE
Spécialité
Optique physique expérimentale
(ED 389 - La Physique de la Particule à la Matière Condensée)
Préparée à l’Institut Langevin - Ondes et Images
Présentée par
Salma FARAHI
Pour obtenir le grade de
DOCTEUR de l’UNIVERSITÉ PIERRE ET MARIE CURIE
Sujet de la thèse :
Méthodes holographiques et spectroscopiques
appliquées à l’imagerie acousto-optique de milieux
diffusants épais
Soutenue le 24 novembre 2011
devant le jury composé de :
M. DOLFI Daniel Rapporteur
M. TUALLE Jean-Michel Rapporteur
M. BEAUREPAIRE Emmanuel Examinateur
M. FRIGERIO Jean-Marc Examinateur
M. MOSER Christophe Examinateur
M. RAMAZ François Directeur de thèse
M. HUIGNARD Jean-Pierre Membre invité
Université Pierre & Marie Curie - Paris VI Tél Secrétariat : 01 42 34 68 35
Bureau d’accueil Fax : 01 42 34 68 40
Inscription des doctorants et base de données Tél pour les étudiants de A à EL : 01 42 34 69 54
Esc G, 2eétage Tél pour les étudiants de EM à MON : 01 42 34 68 41
15 rue de l’École de Médecine Tél pour les étudiants de MOO à Z : 01 42 34 68 51




a thèse a été pour moi une expérience inoubliable tant sur le point de vue scientiﬁque
que humain. Je souhaite donc remercier toutes les personnes qui m’ont permis de
mener ces travaux à terme et qui m’ont accompagnées durant ces trois années.
Je tiens tout d’abord à remercier mon directeur de thèse, François Ramaz, pour m’avoir
très bien encadrée durant ces trois années de thèse. François m’a permis d’aiguiser mon
goût pour l’expérimentation et pour la recherche. Je doute d’avoir un jour sa patience
et sa détermination en salle de manip, car il est capable de rester immobile des heures
innombrables dans le noir à la recherche d’un signal (ma circulation sanguine en a été
mise à rude épreuve...). Je le remercie aussi pour m’avoir donné l’occasion de forger mon
goût pour l’enseignement en me proposant d’encadrer des travaux pratiques et dirigés à
l’ESPCI.
Les rapporteurs de ce travail de thèse sont MM. Jean-Michel Tualle et Daniel Dolﬁ.
J’exprime à tous deux ma gratitude pour le temps qu’ils y ont consacré et l’intérêt qu’ils
y ont porté. Je tiens à remercier MM. Jean-Marc Frigério, Emmanuel Beaurepaire, Chris-
tophe Moser et Jean-Pierre Huignard de m’avoir fait l’honneur de participer à mon jury.
Je tiens à remercier très sincèrement Emilie pour sa relecture très attentive de cette
thèse. Elle a su dénicher la moindre faute et ce manuscrit ne serait pas ce qu’il est sans elle.
Je lui souhaite du courage et du succès pour la suite de sa thèse. Je remercie également
Max pour m’avoir initié à l’imagerie acousto-optique et pour ses nombreuses explications
claires et concises.
Je tiens à exprimer ma profonde gratitude à Claude Boccara de m’avoir accueilli dans
son laboratoire. Sa présence apporte au laboratoire d’optique une richesse tant humaine
que scientiﬁque qui en fait le lieu idéal pour faire une thèse. Je remercie aussi Rémi Carmi-
nati pour ses nombreuses explications et sa grande pédagogie. Assister à son cours sur les
ondes en milieux complexes au début de ma thèse m’a permis de comprendre réellement
de nombreuses choses.
ii
Mes remerciements s’adressent aussi à Jean-Pierre Huignard, pour les nombreux conseils
et idées qu’il nous a apportés. Sans Jean-Pierre et sa grande connaissance des cristaux
photoréfractifs, une partie de ces travaux n’aurai pas été possible. Grâce à lui, nous avons
ainsi pu entamer une collaboration avec Alexander A. Grabar. Je tiens ainsi à remercier
M. Grabar, de nous avoir fourni ce cristal exceptionnel qu’est le SPS :Te et d’avoir su
répondre à nos grandes exigences quant à la fabrication des cristaux.
Je remercie aussi toutes les personnes avec qui j’ai eu l’occasion de travailler ou qui
m’on apporté une aide durant ma thèse : Emmanuel Bossy, Sylvain Gigan, Arik Funke,
Amaury Prost, Khalid Daoudi et Michel Gross.
Un grand merci à Delphine, Christelle, Stéphanie pour leur soutien administratif ; et
à Emmanuel et Patricia pour leur aide quotidienne. Merci à Romain pour toutes les ré-
ponses à mes questions et pour toutes les fois où il m’a résolu un problème informatique.
Ma thèse, a été pour moi, au delà du côté scientiﬁque, une expérience humaine très en-
richissante. J’ai côtoyé au laboratoire de nombreuses personnes qui pour la plupart sont
devenus plus que des collègues mais de vrais amis.
Je tiens donc à remercier mes trois compagnons de thèse : Sarah, Etienne et Arthur,
pour ces trois années passées ensemble et surtout pour la dure période qu’a été la rédac-
tion du manuscrit. Je pense que nous avons réussi à créer un grand élan de motivation
qui nous a tous permis de terminer nos thèse avec succès. Hormis la rédaction, je tiens
bien sûr à les remercier tous les trois pour les nombreux moments qu’on a passé ensemble.
Merci Arthur, pour toutes les pauses cannettes. Merci Etienne et Sarah, de m’avoir autant
laissé "squatté" votre bureau et pour les bonbons (même si il faut réellement remercier
Virginie pour cela... mais vous avez su perpétuer la tradition !).
Un grand merci à toutes mes co-bureaux ﬁlles. Je nomme Karla, Ioana, Nok et Emi-
lie. Je n’oublierais pas toutes les pauses potins, shopping, déballages de colis, essayages,
conseils divers...la liste est longue. Je sais que tout cela est maintenant ﬁni avec l’arrivée
de mâles dans le bureau.
Un très grand merci à tous les chercheurs, doctorants, post-doctorants et collègues avec
qui j’ai passé de très bons moments au sein et en dehors du labo : Yannick, Karla, Sébas-
tien, Sylvain, Sarah, Etienne, Emilie, Virginie, Anne, Jochen, Ioana, Nok, Rémi, Caroline,
Mickaël, Arthur, Anis, Alexandre, Gilles, Charles, Stéphanie, Marc, Nicolas, Pierre, Mat-
thieu...Merci aussi à l’équipe A pour les bons moments passés à Cargèse.
Je tiens également à remercier toute ma famille et mes parents pour leur soutien
constant tout au long de mes études et de mon doctorat et sans qui tout cela n’aura
pas été possible.
iii
Je remercie enﬁn tous mes amis pour leur présence et leur soutien et je tiens tout par-
ticulièrement à féliciter Némo pour avoir réussi sa thèse avec autant de brio !




mager à travers un milieu diﬀusant épais est diﬃcile en utilisant des techniques d’image-
rie optique conventionnelles. L’imagerie acousto-optique est une technique d’imagerie
multimodale basée sur l’interaction entre une onde lumineuse et une onde acoustique.
Cette dernière module la phase du champ lumineux. Il est alors possible d’accéder à un
contraste optique local à la résolution millimétrique des ultrasons.
Plusieurs méthodes sont utilisées pour détecter les « photons marqués » par les ul-
trasons. Elles peuvent être de nature cohérente ou incohérente et tentent de répondre
aux diﬀérentes problématiques qu’impose l’imagerie en régime de diﬀusion multiple. Dans
cette thèse nous avons exploré trois techniques de détection à 800 nm, dans la fenêtre
thérapeutique optique (région du spectre où l’absorption est minimale dans les tissus
biologiques).
Le phénomène de holeburning spectral dans un cristal dopé ion terre rare nous a permis
de réaliser un ﬁltre spectral hyperﬁn centré sur la fréquence des photons marqués à basse
température.
Une détection sensible des photons marqués a ensuite été réalisée par holographie nu-
mérique hétérodyne hors-axe couplée à un laser longues impulsions. Des proﬁls acousto-
optiques ont été obtenus à travers plusieurs centimètres d’épaisseur.
L’adaptation de front d’onde par holographie phototoréfractive dans un cristal de
SPS :Te (Hypothiodiphosphate d’étain dopé tellure) nous a enﬁn permis de faire une
imagerie en temps réel. Des images en deux et trois dimensions ont été réalisées à tra-
vers plusieurs centaines d’épaisseurs optiques. Le processus de conjugaison de phase par
mélange à quatre ondes a aussi été exploré en perspective.
Mots clés : Imagerie acousto-optique, Milieux diﬀusant, Holographie numérique, Ho-




maging through a thick and scattering medium is diﬃcult using conventional optical
imaging techniques. Acousto-optic imaging is a multimodal imaging technique based on
the interaction between a light wave and an acoustic wave. This acoustic wave modulates
the phase of the light ﬁeld. It is then possible to access a local optical contrast at the
millimetric resolution of ultrasound.
Several methods are used to detect the ultrasound "tagged photons". They can be
coherent or incoherent in nature and attempt to address the various issues imposed by
imaging with multiple scattered light. In this thesis we explored three kind of detections
at 800 nm, in the optical therapeutic window (region of the spectrum where absorption
is minimal in biological tissues).
Spectral holeburning in a rare-earth ion doped crystal allowed us to achieve a hyperﬁne
spectral ﬁlter centered on the tagged photons frequency at low temperatures.
A sensitive detection of tagged photons was then performed by heterodyne oﬀ-axis
digital holography coupled with a long pulse laser. Acousto-optic proﬁles were obtained
through several centimeters of thickness.
At last, wavefront adaption by photorefractive holography in a SPS :Te (tellurium-doped
tin Hypothiodiphosphate) crystal allowed us to achieve a real-time imaging. Images in two
and three dimensions were obtained through several hundreds of optical thicknesses. The
process of phase conjugation by four-wave mixing has also been explored as a perspective.
English title : Spectroscopic and holographic ﬁltering applied to acousto-optic imaging
of thick scattering media.
Keywords : Ultrasound-modulated tomography, Turbid media, Digital holography,
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lusieurs découvertes scientiﬁques ont pour origine une constatation simple souvent
liée à la vie courante. Nous pouvons ainsi constater que la lumière nous permet de
voir tout objet qui nous entoure, à condition que celui-ci ne soit pas caché. Le fait de voir,
se matérialise par la formation d’une image. Cependant, il n’est possible de fabriquer une
image optique que dans la mesure où l’objet est accessible à la lumière, que celle-ci se
propage en ligne droite dans le milieu, et que le système optique utilisé pour la formation
de l’image est quasi-stigmatique (œil, appareil photographique, microscope...).
En imagerie médicale, pour examiner de façon non invasive ce qui est inaccessible à
l’œil, à un microscope ou à un endoscope, la lumière visible n’est plus l’onde de prédilec-
tion. Ainsi, pour imager le corps humain en profondeur, on a souvent recours aux rayons
X, aux ultrasons, à la résonance magnétique et à bien d’autres techniques qui peuvent
dans certains cas exposer à des rayonnements nocifs. Chacune de ces méthodes d’imagerie
possède un contraste qui lui est propre : les propriétés élastiques pour l’échographie ultra-
sonore ou la distribution spatiale des temps de relaxation pour l’imagerie par résonance
magnétique (IRM).
Utiliser la lumière dans le domaine de l’imagerie médicale peut avoir plusieurs avan-
tages. Accéder aux propriétés optiques en profondeur peut ainsi nous donner des infor-
mations sur la couleur, la texture ou la composition des tissus. La présence ou non de
sang oxygéné dans des tumeurs peut changer par exemple leurs propriétés optiques à des
longueurs d’onde spéciﬁques [1, 2]. En général, le coeﬃcient d’absorption nous renseigne
sur la couleur ou plus exactement sur la composition chimique alors que le coeﬃcient de
diﬀusion est plutôt lié à la structure (densité des cellules, présence de ﬁbres, état d’hy-
dratation). Arriver à révéler un contraste optique à l’échelle millimétrique en profondeur
peut donc permettre de faire des biopsies optiques non invasives, comme le fait déjà très
bien la tomographie de cohérence optique (Optical Coherence Tomography, OCT) mais
sur quelques millimètres seulement.
xiv Introduction
Si la lumière n’emporte pas autant de succès en imagerie médicale c’est que son uti-
lisation s’accompagne de nombreuses diﬃcultés, liées principalement à la diﬀusion et à
l’absorption. L’absorption de la lumière par les diﬀérents constituants des tissus biolo-
giques (eau, hémoglobine, mélanine...) n’est pas un obstacle majeur. En eﬀet, la plupart
des tissus possèdent une fenêtre spectrale de transparence, appelée fenêtre thérapeutique
optique, entre 650 nm et 1.4 µm, où la lumière possède une plus grande profondeur de pé-
nétration. Mais la diﬃculté principale pour l’imagerie optique vient du fait que les tissus
sont fortement diﬀusants, les photons y empruntent donc des trajectoires très complexes.
Il devient alors diﬃcile de localiser une information optique en profondeur (plusieurs cen-
timètres). La plupart des techniques d’imagerie optique essayent de travailler avec les
photons dits balistiques (qui se propagent en ligne droite), mais ceux-ci sont fortement
atténués de façon exponentielle avec le coeﬃcient de diﬀusion et l’épaisseur. Il devient
donc nécessaire de développer des techniques d’imagerie propres à la lumière diﬀuse.
Chercher à imager à travers des milieux turbides s’inscrit d’une part dans l’optique
de développer des techniques pour le domaine biomédical mais possède d’autre part un
aspect plus fondamental lié à la compréhension et l’étude de la propagation de la lumière
dans les milieux désordonnés. Il existe actuellement trois axes principaux plus ou moins
avancés dans le domaine de l’imagerie en régime multi-diﬀusé. Le premier consiste à
analyser un signal de diﬀusion résolu en temps. On remonte aux propriétés optiques
locales en traitant un problème inverse (équation de transfert radiatif) en fonction de la
fenêtre temporelle que l’on sélectionne. En Tomographie Optique Diﬀuse (Diffuse Optical
Tomography, DOT), le milieu à étudier est éclairé par un ensemble de sources, puis on
enregistre la lumière multi-diﬀusée par un ensemble de détecteurs. La résolution d’une
telle imagerie dépend du maillage et plus ce maillage est ﬁn plus le problème inverse
est coûteux en temps. Le second axe est basé sur le contrôle cohérent de la lumière
à travers le contrôle de la structure spatiale du front d’onde incident aﬁn d’optimiser
sa propagation dans le milieu. La conjugaison de phase optique permet dans ce cas de
re-propager la lumière à travers un milieu diﬀusant et de restaurer le front d’onde initial
ayant cumulé l’information sur les propriétés optiques du milieu. Le troisième axe utilise le
couplage de la lumière avec des ultrasons et s’inscrit dans la tendance actuelle à développer
des dispositifs d’imagerie multimodale. Ce dernier axe est développé expérimentalement
à l’Institut Langevin à travers deux eﬀets physiques : l’eﬀet photo-acoustique et l’eﬀet
acousto-optique.
Contrairement aux ondes électromagnétiques dans le visible, les ondes acoustiques à
quelques mégahertz sont très peu diﬀusées dans les tissus biologiques. L’idée de coupler
des ondes acoustiques et optiques a pour objectif de tirer avantage de ce que peut apporter
chacune d’entre elles : l’information optique pour la lumière et la résolution spatiale pour
les ultrasons. En photo-acoustique, ou opto-acoustique, le milieu est illuminé par une
source intense et la dilatation du milieu provoquée par l’absorption du rayonnement crée
une onde acoustique qu’il est facile de détecter en profondeur. L’imagerie acousto-optique
est, elle, basée sur l’interaction entre la lumière diﬀuse et une excitation ultrasonore
focalisée. Les ultrasons vont perturber la phase de l’onde optique dans la zone de focale
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acoustique et la mesure de cette modulation permet de caractériser les propriétés optiques
de la région d’interaction. La résolution spatiale est uniquement liée au conﬁnement de
l’onde ultrasonore. Cette dernière technique d’imagerie est le sujet principal de cette thèse.
Ce travail de thèse expérimental traite de diﬀérentes approches liées à l’imagerie acousto-
optique et de conjugaison de phase à travers les milieux diﬀusants dans une moindre me-
sure. La première partie traite de l’imagerie acousto-optique d’une façon générale, à travers
la compréhension des phénomènes qui entrent en jeu dans l’interaction acousto-optique
et une revue des diﬀérentes possibilités qui sont oﬀertes pour la détection de photons
modulés par les ultrasons. Nous verrons quelles sont les contraintes expérimentales liées
à la diﬀusion multiple et intrinsèques à l’imagerie acousto-optique. Nous y présenterons
enﬁn quelques travaux préliminaires sur la réalisation d’un ﬁltre spectral hyperﬁn pour
la détection des photons modulés par les ultrasons. Dans les deux parties suivantes, nous
traiterons de deux techniques interférométriques de détection des photons modulés. La
première est l’holographie numérique dont on essayera d’augmenter la sensibilité avec
un laser à longues impulsions. La seconde est l’holographie photoréfractive. Cette der-
nière méthode s’appuie sur l’inscription d’un hologramme de phase dans un cristal massif
photoréfractif. Nous allons en présenter une nouvelle évolution, due à l’utilisation d’un
nouveau matériau permettant entre autres de faire une imagerie acousto-optique résolue
en temps.
Toutes les méthodes présentées utilisent une longueur d’onde optique dans le proche
infrarouge (autour de 800 nm), c’est à dire dans la fenêtre thérapeutique. Enﬁn, quelques
parenthèses seront ouvertes sur la conjugaison de phase optique à travers des milieux
diﬀusants par mélange à quatre ondes dans le même matériau photoréfractif.

Première partie
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"If one observes the light from a gas laser operating at 6328 Å as it is
scattered from a piece of paper, a rather curious phenomenon is noticed. A
pattern (which remains essentially constant although some flickering is noti-
ced) of random dark and light spots is seen. Viewed from a greater distance
the number of spots is reduced, and vice versa. If the paper is moved the spots
move with the paper. If one places his eye very close to the light pattern on
the paper in a dark room with the eye focused on infinity, the spots are seen
distinctly. As one moves his head, the impression is gained that one is looking
at a fixed pattern of spots through a hole. If a piece of paper with a small pin
hole is placed in front of the eye, the number of spots seen is sharply reduced.
All the above phenomena can be seen from light scattered from or transmit-
ted through smooth or coarse paper, or reflected from a painted surface. The
explanation of this phenomenon must surely be related to the coherence and
extreme monochromaticity of the light emitted from the laser. The scattering
of monochromatic coherent light from a rough surface is very similar to the
problem of "clutter" in radar." Langmuir, Robert V, “Scattering of laser light.”
Applied Physics Letters, 1963.
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L
orsqu’une onde lumineuse interagit avec un tissu biologique, deux phénomènes se
produisent : l’absorption et la diﬀusion. Cette interaction est fortement dépendante
de la longueur d’onde et suivant la valeur de celle-ci, l’onde lumineuse se propagera plus ou
moins profondément à l’intérieur des tissus. Les tissus biologiques sont aussi caractérisés
par des ﬂuctuations d’indice de réfraction dues à la présence de structures complexes
(cellules, membranes, noyaux, ﬁbres...) qui dévient la trajectoire des rayons lumineux et
entrainent une dispersion de la lumière dans toutes les directions.
Dans ce chapitre sont présentés les concepts de base de la propagation de la lumière dans
un milieu diﬀusant aﬁn de déterminer les paramètres pertinents pour décrire ces milieux
à une échelle macroscopique, une description plus détaillée se trouve dans la thèse de R.
Pierrat [3]. Nous verrons qu’il y a diﬀérents régimes de transport de la lumière en fonction
des caractéristiques du milieu. Nous présenterons aussi les diﬃcultés expérimentales liées
à l’imagerie des milieux diﬀusants. Nous verrons enﬁn quelles sont les méthodes existantes
ou en voie de développement pour imager à travers ce type de milieu.
1.1 Transport de la lumière dans les tissus biolo-
giques
1.1.1 Diffusion de la lumière
La diﬀusion de la lumière est un phénomène physique qui se produit lorsqu’une onde
électromagnétique interagit avec une particule. Les charges de cette particule se mettent à
osciller se transformant ainsi en dipôles oscillants qui émettent un rayonnement secondaire
dans toutes les directions. Ce rayonnement se fait à la même fréquence que l’onde incidente
dans le cas d’un processus de diﬀusion élastique.
La description de la propagation de la lumière dans les milieux biologiques où les parti-
cules ont des tailles de l’ordre de grandeur de la longueur d’onde est basée dur la théorie
de Mie [4]. C’est une théorie rigoureuse de la diﬀusion électromagnétique par une particule
sphérique homogène. Connaissant l’indice complexe et le rayon de la particule, ainsi que la
longueur d’onde, cette théorie fournit les champs diﬀusés (sections eﬃcaces et fonction de
phase) sous forme de développements en série qui peuvent être calculés numériquement.
Dans le régime de diﬀusion de Mie, l’interaction de l’onde avec la particule est importante,
le système est fortement diﬀusant et la diﬀusion se fait principalement vers l’avant.
Lorsque les particules sont suﬃsamment éloignées les unes des autres (cas d’un ensemble
dilué de particules) les eﬀets de couplage entre les particules et les eﬀets d’interférence
entre les champs diﬀusés sont négligés. Dans ce cas, on considère que la particule est
excitée seulement par le champ incident. L’intensité diﬀusée totale est la somme des
intensités diﬀusées par chacune des particules. Nous sommes dans l’approximation de la
diffusion simple. Dès que la densité de particules augmente, cette approximation devient
inadéquate car on ne peut plus négliger les interactions entre les champs diﬀusés par les
particules. Nous nous trouvons en régime de diffusion multiple : le champ incident
subit plus d’un phénomène de diﬀusion avant d’être détecté et l’expression des intensités
détectées est plus complexe.
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Souvent dans ces milieux, la propagation d’une onde est décrite par une approche sta-
tistique. Cela est plus commode car beaucoup de mesures sont des grandeurs moyennes
(temporelles ou spatiales) ou ne sont exploitables que statistiquement (comme une ﬁgure
de speckle par exemple). Nous pouvons alors adopter une image de type transport de par-
ticules, en assimilant le rayonnement à un ensemble de photons qui peuvent être diﬀusés
ou absorbés lors de leurs interaction avec le milieu. La ﬁgure 1.1 illustre le phénomène de





Figure 1.1 – Représentation schématique des chemins optiques dans un milieu diffusant.
1.1.2 Paramètres pertinents décrivant les milieux diffusants
Coefficient d’absorption Lorsque l’énergie d’un photon correspond à une énergie de
transition (électronique, vibrationelle...) d’une moléculre, il y a absorption. Cette énergie
absorbée par la molécule est essentiellement transformée en chaleur. La fraction de ﬂux
dφ absorbée par une tranche dx le long d’un trajet pour un faisceau collimaté s’exprime
sous la forme :
dφ = µaφdx (1.1)
Le coeﬃcien µa introduit dans cette expression est le coefficient d’absorption (souvent
exprimé en cm−1) et son inverse la = 1/µa est le libre parcours moyen d’absorption. De
l’équation 1.1 découle la loi de Beer-Lambert qui décrit l’atténuation du ﬂux lumineux
dans un milieu absorbant :
φ = φ0 exp(−µax) (1.2)
Libre parcours moyen de diffusion Dans un modèle où le transport de l’énergie
lumineuse est assimilé à un transport de particules, le libre parcours moyen de diffusion ls,
peut s’interpréter microscopiquement comme la distance moyenne entre deux événements
de diﬀusion, ou comme la distance moyenne qu’un photon, partant de n’importe quelle
position, va parcourir avant la prochaine diﬀusion.
En utilisant le libre parcours moyen de diﬀusion, on peut déﬁnir trois régimes de trans-
port de la lumière dans un milieu diﬀusant de dimension caractéristique L, et déﬁnir en
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particulier les régimes de diﬀusion simple et de diﬀusion multiple :
• L≪ ls : régime balistique (l’onde traverse le milieu sans être diﬀusée).
• L ≃ ls : régime de diﬀusion simple.
• L≫ ls : régime de diﬀusion multiple.
Dans le régime balistique, l’intensité diﬀusée est négligeable et l’onde collimatée tra-
verse le milieu sans perte d’énergie par diﬀusion. Dans le régime de diﬀusion multiple,
l’onde collimatée (balistique) est totalement éteinte et le transport de l’énergie se fait par
l’intensité diﬀuse uniquement. Dans le régime intermédiaire, il peut y avoir coexistence
d’une intensité collimatée et d’une intensité diﬀuse.
Le coefficient de diffusion µs est déﬁni comme l’inverse du libre parcours moyen de diffu-
sion : µs = 1/ls. Ce coeﬃcient traduit, d’une façon similaire à la loi de Beer-Lambert pour
l’absorption, le fait qu’une fraction de l’énergie incidente est diﬀusée dans une direction
diﬀérente, contribuant ainsi à la diminution de l’énergie dans la direction initiale.
Coefficient d’extinction Si l’on s’intéresse à l’énergie se propageant dans une direc-
tion déterminée (faisceau collimaté), alors les deux processus d’absorption et de diﬀusion
contribuent à l’extinction de l’énergie incidente. Un milieu peut être à la fois absor-
bant et diﬀusant, on introduit alors le coefficient d’extinction : µe = µa + µs tel que
φbal = φ0 exp(−µex), où φbal représente le ﬂux collimaté. Ce coeﬃcient permet d’exprimer
l’atténuation globale de la lumière balistique.
L’albédo a, qui exprime la "blancheur", est utilisé pour caractériser le pouvoir diﬀusant





Si l’albédo vaut 0, le milieu est purement absorbant (encre de chine dans le visible). S’il







Figure 1.2 – Représentation schématique de la fonction de phase dans le cas d’une diffusion aniso-
trope.
Coefficient d’anisotropie Lorsque les diﬀuseurs possèdent une taille supérieure à la
longueur d’onde, la diﬀusion se fait de façon anisotrope (théorie de Mie). La probabilité
pour un photon, dont la direction incidente est représentée par le vecteur
−→
k , de repartir
dans une direction
−→




k′ ) (ﬁgure 1.2). Dans
un milieu décrit à l’échelle macroscopique comme homogène et isotrope, la fonction de
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k′ 1. On peut alors déﬁnir la fonction de phase
en fonction du cosinus de l’angle θ de rediﬀusion tel que cos(θ) =
−→
k · −→k′ . Le coefficient
d’anisotropie g est alors déﬁni comme le cosinus moyen de l’angle de rediﬀusion :




Ce paramètre caractérise l’anisotropie du diagramme de diﬀusion. Si la diﬀusion est
isotrope, g = 0. Si la diﬀusion est très piquée vers l’avant (cas des grosses particules),
alors g ≃ 1. Dans les tissus biologiques, la diﬀusion se fait préférentiellement vers l’avant
et le coefficient d’anisotropie est compris entre 0,8 et 0,98 [5].
Libre parcours moyen de transport A partir des coeﬃcients de diﬀusion µs et
d’anisotropie g, on déﬁnit une nouvelle grandeur, le coefficient de diffusion réduit :
µ′s = µs(1− g) (1.5)
Son inverse l∗ = ls/(1− g) est le libre parcours moyen de transport. Cette grandeur est
plus adaptée à la description des milieux diﬀusants anisotropes. Le libre parcours moyen
de transport l∗ caractérise la longueur du trajet optique nécessaire à un photon pour
perdre la mémoire de sa direction de propagation initiale comme l’illustre la ﬁgure 1.3.
l*
ls
Figure 1.3 – Représentation schématique du phénomène de diffusion multiple et du libre parcours
moyen de transport dans le cas d’une diffusion anisotrope avec g = 0.9, et donc
l∗ ≃ 10ls.
Coefficient d’extinction effectif Pour décrire l’atténuation totale dans un milieu dif-
fusant et absorbant, on introduit le coefficient d’extinction effectif :
µeff =
√
3µa(µa + µ′s) (1.6)
En eﬀet, lorsque toute l’énergie est transportée par la composante diﬀuse (c’est le cas
lorsque L≫ l∗, le transport de l’énergie obéit à une équation de diﬀusion, plus simple que
l’équation de transfert radiatif 2. La solution de l’équation de diﬀusion en un point situé





. Elle permet de décrire la dépendance angulaire de la diffusion.
2. L’équation de transfert radiatif (ETR) est l’outil fondamental pour modéliser la propagation de
l’intensité moyenne du rayonnement en milieu diffusant et absorbant. Elle est établie en effectuant le
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1.1.3 Ordres de grandeur dans les tissus biologiques
Dans les milieux biologiques, la lumière se trouve rapidement dans un régime de diﬀusion
multiple et au bout de quelques millimètres seulement. Les caractéristiques du champ
incident (direction de propagation, amplitude, phase...) sont alors perdues. Le tableau 1.1
donne quelques ordres de grandeurs des diﬀérents paramètres déﬁnis précédemment pour
des longueurs d’ondes autour de 800 nm. Ces valeurs sont tirées de [5].
n Indice de réfraction 1.35− 1.45
µa Coeﬃcient d’absorption 10−2 cm−1 − 10 cm−1
µs Coeﬃcient de diﬀusion 50 cm−1 − 200 cm−1
g Coeﬃcient d’anisotropie ≃ 0.9
µ′s Coeﬃcient de diﬀusion réduit 5 cm
−1 − 20 cm−1
µeff Coeﬃcient d’extinction eﬀectif 1.5 cm−1 − 60 cm−1
ls Libre parcours moyen de diﬀusion 50 µm− 200 µm
l∗ Libre parcours moyen de transport 500 µm− 2 mm
a Albédo ≃ 1
Table 1.1 – Ordres de grandeur des principaux paramètres optiques dans les tissus biologiques.
Ces valeurs donnent une idée de la diﬃculté d’imager optiquement les tissus biolo-
giques. Considérons par exemple un tissu ayant pour caractéristiques : µa = 0.02 cm−1
(coeﬃcient d’absorption de l’eau à 800 nm [7]), µ′s = 10 cm
−1 et donc µe ≃ 100 cm−1 et
µeff ≃ 0.8 cm−1. L’atténuation de la lumière balistique est proportionnelle à e−µex et celle
de la lumière totale est proportionnelle à e−µeffx. Ainsi, pour une épaisseur x = 50 mm,
la proportion de photons balistiques transmise vaut e−500 ∼ 7.10−218 et le facteur de
transmission pour l’énergie totale vaut e−4 ∼ 2.10−2. Ceci traduit le fait qu’il est quasi-
impossible d’imager avec la lumière balistique au delà de quelques millimètres et qu’il est
nécessaire de développer des techniques d’imagerie exploitant la lumière diﬀuse unique-
ment.
bilan d’énergie radiative sur un élément de volume. C’est une équation intégro-différentielle qui décrit le
transport de la luminance, grandeur dépendant de la position, d’une direction et du temps. Sauf dans
des cas simples, il n’existe pas de solution analytique à l’ETR.
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1.2 Problématiques expérimentales liées à la diffu-
sion de la lumière
Imager à travers un milieu diﬀusant peut se faire en régime balistique, de diﬀusion
simple ou multiple. Dans les techniques d’imagerie optique conventionnelles (Microscopie,
Tomographie Optique Cohérente...), seule la partie collimatée de la lumière participe à la
formation de l’image à travers une conjugaison de l’objet sur un détecteur. Mais comme
nous l’avons vu précédemment, à partir de quelques millimètres, les photons balistiques
sont presque complètement atténués et il faut donc tirer proﬁt de la lumière diﬀuse. Ce-
pendant, plusieurs contraintes apparaissent dès qu’il s’agit d’imager en régime de diﬀusion
multiple. L’objectif de cette thèse est de développer une méthode d’imagerie performante
au delà de plusieurs dizaines de libres parcours moyens de transport l∗ et donc dans un
régime où la totalité des photons balistiques a été atténuée.
1.2.1 Atténuation par absorption et diffusion
L’absorption peut être un facteur limitant lorsque l’on veut imager en profondeur. Dans
les tissus biologiques, l’absorption provient principalement de l’eau, de l’hémoglobine et de
certaines protéines comme la mélanine [8]. L’eau absorbe dans l’ultraviolet et surtout dans
l’infrarouge. Le spectre d’absorption de l’hémoglobine dépend de son état d’oxygénation.
Son absorption est importante aux faibles longueurs d’ondes du visible. Enﬁn, la mélanine
absorbe préférentiellement dans le visible. Leur spectres d’absorption permettent alors de
déﬁnir une fenêtre, appelée fenêtre thérapeutique optique d’après Anderson et al. [9], pour
laquelle l’absorption globale des tissus est relativement faible. Comme le montre la ﬁgure


































Figure 1.4 – Fenêtre thérapeutique optique : spectres d’absorption des principaux composants des
tissus biologiques (eau, mélanine et oxyhémoglobine HbO2), inspiré de [8].
Il faut noter, que l’absorption devient encore plus limitante en régime de diﬀusion. En
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eﬀet, les chemins optiques étant plus longs, la lumière est d’autant plus absorbée lors de
la traversée du milieu. C’est pour cela que la notion d’extinction a été introduite. Le choix
de la longueur d’onde est donc très important et même au sein de la fenêtre thérapeutique
optique, les écarts d’atténuation entre deux longueurs d’ondes peuvent être importants.
Par exemple, l’atténuation totale de la lumière due à la diﬀusion et à l’absorption de l’eau
calculée précédemment à 800 nm, vaudrait e−10 ∼ 4.10−5 à 1064 nm (à cause d’une plus
grande absorption par l’eau) [7], soit 400 fois moins de lumière qui passe !
1.2.2 Étendue géométrique d’émission d’un milieu diffusant
Pour imager avec la lumière diﬀuse, il faut collecter un maximum de ﬂux en sortie d’un
milieu diﬀusant. La diﬀusion multiple tend à rendre la luminance 3 quasi-isotrope (nous
pouvons penser à l’éclairement que nous recevons au milieu d’un brouillard épais). Ainsi,
dans le cas idéal, il faudrait placer des détecteurs tout autour de l’objet diﬀusant pour
récolter tout l’angle solide d’émission qui vaut 4π.
Dans une conﬁguration en transmission, où on ne peut récolter que le champ en sortie du
milieu comme l’illustre la ﬁgure 1.5, l’étendue géométrique d’émission vaut (en considérant
que la luminance est constante sur la face de sortie) :
S∆Ω = πS (1.8)





Figure 1.5 – Etendue d’émission d’un milieu diffusant.
Dans l’approximation d’une source ponctuelle et de l’équation de diﬀusion (1.7), nous
considérons que l’étendue latérale (la largeur de la banane de diﬀusion) de la lumière
3. La luminance est définie comme le flux énergétique émis par une source étendue dans une direction
donnée, divisé par l’aire apparente de cette source dans cette même direction, elle s’exprime enW/(m2.sr)
[10].
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à une profondeur L vaut approximativement L et donc S ≃ L2. Ainsi, pour l’ensemble
collection-détection, il faut un système de grande surface et avec une grande acceptance
angulaire.
1.2.3 Tavelures ou speckle
Dans le domaine de l’imagerie optique, en fonction de la technique utilisée, nous pouvons
souvent être amenés à utiliser une source de lumière cohérente (un laser). Dans ce cas,
nous sommes confrontés à un nouveau phénomène, qui le plus souvent est très limitant.
En eﬀet, lorsqu’on éclaire un milieu diﬀusant (comme une feuille blanche) par une source
cohérente, on observe sur un écran une répartition non uniforme d’intensité (ﬁgure 1.6).
Ces grains sont plus communément appelés tavelures ou speckle. Cette ﬁgure de speckle
provient des interférences entre les rayons diﬀusés par les diﬀérents éléments du milieu.
Comme dans un milieu très diﬀusant, il y a une multitude de chemins optiques, les photons
empruntant ces diﬀérents chemins pourront interférer de façon constructive (maximum
d’intensité) ou destructive (minimum d’intensité), donnant ainsi une répartition spatiale
granuleuse du champ transmis.
Chaque ﬁgure de speckle, correspond à une réalisation donné du désordre dans le milieu.
Il est souvent impossible de faire une description exacte d’une ﬁgure de speckle, car il
faudrait connaître parfaitement la géométrie de l’objet diﬀusant à l’échelle de la longueur
d’onde. On a donc souvent recours à une étude des propriétés statistiques, dont certaines
sont universelles et indépendantes des caractéristiques microscopiques du milieu. Une
description complète des caractéristiques des ﬁgures de speckle est faite par Goodman
[11, 12].
Laser
Figure 1.6 – Figure de speckle générée par un milieu diffusant éclairé par une source cohérente
Le champ résulte de la superposition d’un grand nombre d’ondes issues du milieu et
ayant suivi un grand nombre de séquences de diﬀusion diﬀérentes. Le long de chaque
séquence, l’onde a accumulé une amplitude et une phase. Le champ E(x, y, z, t) peut
alors s’exprimer en un point de cordonnées (x, y, z) et à un instant t comme :
E(x, y, z, t) =
N∑
k=1
ak(x, y, z)eiϕk(x,y,z,t) (1.9)
où N est le nombre de séquences de diﬀusion, ak(x, y, z) l’amplitude résultant le la
séquence de diﬀusion k et ϕk(x, y, z, t) la phase accumulée.
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Cohérence spatiale Comme chaque séquence de diﬀusion est représentée par un trajet
optique de longueur quelconque et grande devant la longueur d’onde, la phase est aléatoire
d’un trajet à l’autre. Il en résulte qu’à la sortie du milieu diﬀusant, l’amplitude et la phase
du champ sont aléatoires et donc diﬀérentes d’un point à l’autre de l’espace.
Chaque grain de speckle possède donc une étendue géométrique qui représente une aire
de cohérence limitée. La taille moyenne d’un grain de speckle peut se calculer dans le cas
d’un speckle pleinement développé 4 et vaut 1.22λL/D, où D est le diamètre de la pupille
de sortie et L la distance de cette pupille au plan d’observation. Cette faible cohérence
spatiale peut avoir son importance dans le cas d’une détection cohérente de la lumière
diﬀusée :
• Si le détecteur utilisé possède une taille plus grande que celle d’un grain de speckle, il
va intégrer l’intensité de plusieurs grains. On aura fait un mauvais échantillonnage de
la ﬁgure de speckle et la distribution d’intensité tendra à vériﬁer une loi gaussienne 5.
L’information sur l’amplitude et la phase du champ est alors moyennée sur plusieurs
grains.
• Le contraste de la ﬁgure de speckle peut être diminué dans le cas d’une superpo-
sition incohérente de plusieurs ﬁgures de speckle, ce ne sont plus les amplitudes qui
s’ajoutent en chaque point mais les intensités, et les grains brillants sont alors moyen-
nés avec les sombres. Cela peut être le cas si la source utilisée est multimode ou non
polarisée, alors chaque mode ou chaque composante de la polarisation va créer sa
propre ﬁgure de speckle.
Le fait d’avoir un champ non uniforme en sortie impose donc plusieurs conditions sur
le détecteur et la source à utiliser.
Décorrélation du speckle Il peut se produire une superposition incohérente de plu-
sieurs ﬁgures de speckle qui soit d’origine temporelle. Ceci est le cas en présence de mou-
vement tant au niveau macroscopique que microscopique (particules en suspension, écou-
lement sanguin, imagerie in vivo, mouvement brownien). Le champ diﬀusé ﬂuctue dans
le temps parce que les déphasages induits à chaque événement de diﬀusion changent au
cours du temps. Il s’en suit une décorrélation du signal interférentiel de speckle. Cette
décorrélation est d’autant plus rapide que le nombre d’événement de diﬀusion est grand
et donc que le milieu est épais. Ces ﬂuctuations peuvent être exploitées car elles portent
des informations sur la dynamique du système. Ainsi, les techniques de diﬀusion dyna-
mique de la lumière permettent de détecter le mouvement de particules dans un ﬂuide
ou de mesurer des changements de vitesse dans l’écoulement sanguin (on parle de DWS,
Diffusing-Wave Spectroscopy [13]) . Elles ont donc plusieurs applications médicales ou en
4. Un speckle est dit pleinement développé lorsqu’il vérifie une statistique poissonienne et dans ce cas
là l’écart-type de l’intensité ∆I est égal à sa moyenne 〈I〉 et le contraste vaut 1. Ceci est vrai si on
considère que les phases ϕk sont uniformément distribuées entre −π et π et que l’amplitude et la phase
d’une séquence de diffusion sont des variables aléatoires indépendantes entre elles et décorrélées d’une
séquence à l’autre.
5. Lorsqu’on additionne N variables aléatoires indépendantes de même distribution, la distribution
vérifie une loi gaussienne lorsque N tends vers l’infini (théorème de la limite centrale)
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matière molle. La bande-passante du détecteur doit être telle que son temps d’intégration
soit inférieur à l’échelle temporelle des ﬂuctuations. Des résultats récents ont montré qu’il
était possible de réaliser de telles mesures grâce à un capteur CCD grâce à une méthode
interféromètrique [14]. Une mesure du temps de décorrélation du speckle à travers un sein
humain d’épaisseur 4 cm a été faite par Gross et al [15]. Nous pouvons mesurer sur la
ﬁgure 1.7, une distribution spectrale de la lumière diﬀusée par le sein de largeur à mi-
hauteur égale à 1.5 kHz. Ceci impose à toute méthode de détection interférentielle, une
bande passante supérieure à 1.5 kHz.
Figure 1.7 – Mesure in vivo de la distribution spectrale de la lumière diffusée par le sein, extrait
de [16]
1.2.4 Synthèse sur les limitations expérimentales liées à la dif-
fusion multiple de la lumière
Nous avons montré précédemment que la lumière non atténuée en sortie d’un milieu
diﬀusant possède un certain nombre de propriétés qui nous imposent des conditions expéri-
mentales sur le choix des sources et de la détection. Dans le cas d’un détection incohérente
(c’est à dire qui ne fait pas intervenir d’interférences), les principales limites viennent de
l’absorption et de la collection de la lumière. Dans le cas d’une détection cohérente, il fau-
dra prendre en compte la faible cohérence spatiale du speckle généré, ainsi que sa possible
décorrélation.
Il faut dans la mesure du possible :
• Utiliser un longueur d’onde dans la fenêtre thérapeutique optique (autour de 800 nm)
aﬁn de maximiser la profondeur de pénétration de la lumière dans les tissus.
• Collecter le maximum de ﬂux possibe et donc avoir une grande étendue géométrique
de détection.
• Veiller à ne pas dégrader le contraste de la ﬁgure de speckle pour ne pas perdre
d’information (une grande bande passante de détection et un bon échantillonage des
grains de speckle).
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Une fois ces conditions réunies, n’oublions pas qu’un photon en sortie d’un milieu très
diﬀusant, n’a aucune mémoire de sa direction de propagation initiale. Ainsi, le principal
déﬁt, reste donc de localiser l’information en profondeur, avec une bonne résolution. C’est
là que plusieurs techniques très diﬀérentes interviennent.
1.3 Techniques d’imagerie optique des milieux dif-
fusants
Nous avons vu quelles étaient les principales diﬃcultés pour imager à travers un milieu
diﬀusant. Ainsi la lumière diﬀusée est le plus souvent considérée comme une lumière para-
site qu’il faut supprimer. Les solutions envisagées sont souvent classées suivant la nature
des photons qu’elles utilisent, qui conditionne les épaisseurs limites qu’elles permettent
d’atteindre. Comme nous l’avons vu précédemment, il y a trois régimes principaux :
balistique, diﬀusion simple, diﬀusion multiple. Nous appellerons respectivement photons
balistiques, serpentiles 6 et diﬀusés, les photons dans chacun de ces régimes.
Avant de nous intéresser aux techniques utilisant les photons diﬀusés, nous allons
présenter quelques solutions envisagées dans le cas de l’imagerie avec les photons ba-
listiques/serpentiles aﬁn de rejeter la lumière diﬀuse. Nous verrons que l’utilisation de ces
techniques est limitée à des échantillons d’un centimètre d’épaisseur maximum en raison
de la faiblesse du signal. Nous nous intéresserons ensuite aux techniques purement op-
tiques du régime diﬀusif qu’elles aient un objectif d’imagerie pure ou un objectif plus en
amont comme le contrôle de la propagation de la lumière à travers un milieu complexe.
Nous verrons enﬁn qu’il y a un grand avantage à tirer de l’interaction de la lumière avec
les ultrasons dans l’objectif d’imager en profondeur à travers plusieurs centimètres.
1.3.1 Sélection des photons balistiques ou serpentiles
Plusieurs techniques sont basées sur le rejet de la lumière diﬀusée, aﬁn de ne détecter
que les photons balistiques ou serpentiles. En eﬀet, imager avec les photons balistiques
revient à faire une imagerie "classique" dans la mesure où ils vériﬁent les lois de l’optique
géométrique. On connait donc la trajectoire de chaque photons en sortie de l’échantillon et
on peut ainsi localiser l’information voulue avec une résolution limitée par la diﬀraction. La
principale limite est que la lumière balistique est très vite atténuée. Elle permet cependant
de faire de l’imagerie de surface, jusqu’à un millimètre et le plus souvent en réﬂexion
sur des tissus comme la peau ou l’oeil. Un compromis peut être trouvé en utilisant les
photons serpentiles qui permettent d’atteindre un peu plus de profondeur au détriment de
la qualité de l’image et de la résolution. Ce choix dépendra de l’application voulue. Dans
ce qui suit, nous allons présenter diﬀérentes techniques qui ont pour objectif de ﬁltrer
les photons balistiques ou de rejeter les photons diﬀusés. Une revue de ces diﬀérentes
techniques a été faite par P.M.W French [17].
6. On appelle photons serpentiles les photons qui ont subi très peu d’événements de diffusion et dont
la trajectoire n’est pas très éloignée de celle des photons balistiques.
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Filtrage spatial
Avant de penser à de nouvelles techniques d’imagerie, le plus naturel est d’essayer
d’améliorer les techniques d’imagerie conventionnelles en rejetant la lumière diﬀuse aﬁn
d’améliorer leur rapport signal à bruit. Pour cela on peut commencer par ﬁltrer spatiale-
ment la lumière. Ce ﬁltrage utilise le fait que les photons balistiques obéissent au principe
de Fermat, ils se propagent donc en ligne droite dans un milieu homogène à l’échelle
macroscopique.
Filtrage spatial plein champ Cette méthode est principalement basée sur l’idée que
dans un système collimaté, les photons sont diﬀusés à de pus hautes fréquences spatiales.
Un collimateur aligné avec la source est placé avant la détection. Seuls les photons dont la
direction de propagation est parallèle à la direction initiale seront transmis. Une alterna-
tive est l’utilisation d’un diaphragme dans le plan de Fourier d’une lentille aﬁn d’éliminer
les hautes fréquences [18]. Cependant, certains photons diﬀusés sortent malgré tout selon
l’axe du collimateur ou à travers le diaphragme, générant un fond lumineux parasite. Ces
techniques restent donc limitées à quelques millimètres d’épaisseur (c’est à dire à environ
5 libres parcours moyens de diﬀusion ls en réﬂexion et un peu plus en transmission). De
plus, l’utilisation d’un ﬁltre spatial dans un système d’imagerie plein champ va limiter la
résolution.
Microcopie confocale Plus connus pour avoir une meilleure résolution longitudinale
que les microscopes conventionnels, les microscopes confocaux permettent aussi de rejeter
une partie de la lumière diﬀusée. Un trou placé devant de détecteur permet de sélectionner
seulement la lumière provenant du plan conjugué du détecteur, le reste étant rejeté. Cela
permet d’une part d’améliorer la résolution mais aussi de rejeter la lumière diﬀusée. Un
balayage point par point permet ensuite de construire des images en 2 ou 3 dimensions.
Des résolutions de l’ordre du micron peuvent être atteintes jusqu’à 500 µm de profondeur.
Dans cette technique, la lumière est idéalement focalisée sur un voxel et la lumière qui
en est rétrodiﬀusée est ensuite collectée. Ainsi, sa principale limitation est la diﬀusion
du faisceau incident avant la focalisation. Aujourd’hui, des procédés non linéaires sont
le plus souvent exploités pour augmenter la profondeur de pénétration en microscopie
(microscopie multi-photon). Les longueurs d’ondes d’excitation sont plus élevées (donc
moins atténuées dans les tissus) et la diﬀusion n’a d’inﬂuence dans ce cas que sur la
lumière (ﬂuorescence) détectée [19]. Ainsi la nouvelle limite pour aller plus en profondeur
vient de la possibilité d’avoir des intensités élevées au point focal pour pouvoir initier ces
processus non-linéaires.
Ces techniques de ﬁltrage spatial sont souvent combinées à des techniques de ﬁltrage
temporel ou par cohérence, augmentant encore plus leur profondeur de pénétration.
Filtrage temporel
Les techniques de sélection temporelle des photons balistiques ou serpentiles se basent
sur le fait que ce sont les photons qui sortent en premier du milieu diﬀusant car leur
trajet y est plus court. En eﬀet, les trois régimes de transport se diﬀérencient aussi par le
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temps de vol des photons dans le milieu. Plus le chemin est long, plus ce temps est long.
Il peut être mesuré en injectant une impulsion lumineuse très brève dans le milieu (de
l’ordre de quelques femtosecondes). Cette impulsion sera élargie dans le temps à cause
de la diﬀusion, et les photons sortiront plus ou moins vite de l’échantillon en fonction de
leur nature comme le montre la ﬁgure 1.8. Cet enregistrement est appelé TPSF (pour
























































Figure 1.8 – Représentation des temps de vol des photons balistiques, serpentiles et diffusés grâce
à l’enregistrement de la TPSF d’une impulsion brève.
Pour ne détecter que les photons balistiques, il faut réaliser une porte temporelle pour
ne collecter que les premiers photons transmis. Le temps d’obturation nécessaire est de
l’ordre de 100 fs pour le balistique et 10 ps pour le serpentile. Les détecteurs électroniques
usuels ne peuvent pas être aussi rapides, ainsi les portes temporelles incohérentes laissent
souvent passer des photons serpentiles qui dégradent la résolution. Il faudra alors trouver
un compromis entre la résolution souhaitée et la dynamique du signal. Plusieurs méthodes
sont utilisées pour réaliser ce fenêtrage temporel, en voici une liste non exhaustive.
Portes temporelles électroniques On peut réaliser un fenêtrage temporel incohé-
rent grâce à des détecteurs ultra-rapides comme les streak cameras 7, les photodiodes à
avalanche, les photomultiplicateurs et les caméras intensiﬁées 8. Ces détecteurs peuvent
avoir une grande sensibilté et pour certains une réponse linéaire très rapide, en dessous de
la picoseconde. Les streak caméras sont par exemple utilisées pour enregistrer la TPSF.
Mais ces dispositifs sont souvent trop chers et ne permettent pas de faire une imagerie
rapide (temps d’intégration long pour les faibles signaux et balayage pixel à pixel). On
peut cependant les utiliser pour former des images avec les premiers photons arrivés à
travers quelques centimètres de tissu mais la résolution est médiocre [20].
Portes temporelles générées par effet non linéaire optique Pour imager en pro-
fondeur, en trois dimensions et avec une résolution de l’ordre du micron, il est nécessaire
d’utiliser des portes temporelles plus courtes que 100 fs. On a alors recours à des phé-
nomènes non linéaires optiques pour lesquelles la durée de la porte temporelle est celle
7. Une streak camera ou caméra à balayage de fente est un détecteur à deux dimensions, l’une est la
position, l’autre est le temps. Cela permet de mesurer un phénomène ultra-rapide en déviant la lumière
entrant par une fente en fonction de son temps d’arrivée.
8. Une caméra intensifiée est une caméra précédée d’un amplificateur de brillance ou intensificateur.
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de l’impulsion laser utilisée. Un faisceau référence, qui ne passe pas par le milieu, permet
d’induire l’eﬀet non-linéaire.
L’effet Kerr a d’abord été exploité pour réaliser une porte temporelle. Une cellule à
eﬀet Kerr est placée entre deux polariseurs croisés. Un faisceau référence impulsionnel
induit une biréfringence temporaire dans la cellule. Seule la composante de la lumière qui
recouvre la référence (à la fois dans le temps et dans l’espace) va subir une rotation de
sa polarisation et être transmise par la cellule. Il s’agira donc uniquement des photons
balistiques, car en l’absence d’impulsion pompe, la cellule se désactive est devient opaque.
Cette méthode peut être combinée à un ﬁltrage dans le plan de Fourier [21], mais dans
l’absolu elle ne possède pas une grande dynamique et ne permet donc pas d’étudier des
tissus de plus d’un centimètre.
Des portes temporelles peuvent être fabriquées par génération de second harmo-
nique. Un mélange est fait dans un cristal non-linéaire avec une référence. Il suﬃt ensuite
de réaliser une détection synchrone à la fréquence double. Seuls les photons balistiques
participent au mélange et donc sont sélectionnés. Cette technique a été utilisée pour
imager à travers 28 libres parcours moyens de diﬀusion [22].
L’ampliﬁcation par diffusion Raman stimulée peut aussi servir à ﬁltrer les photons
balistiques. Un bras référence impulsionnel est toujours utilisé, ici pour ampliﬁer le balis-
tique (l’onde incidente étant préalablement décalée à la longueur d’onde Stokes). Duncan
et al ont utilisé ce système pour obtenir une résolution de 150 µm à travers 33 ls [23].
Enﬁn, l’amplification paramétrique optique permet aussi de réaliser des portes
temporelles pour le ﬁltrage des photons balistiques à travers 4 cm de blanc de poulet
mais avec une résolution de 9 mm [24].
Nous retiendrons, qu’il existe une multitude de techniques permettant de réaliser des
fenêtres temporelles incohérentes grâce à un procédé non-linéaire. Elle nécessitent toutes
l’utilisation de lasers femtosecondes et sont souvent limitées par l’acceptance angulaire
des matériaux utilisés ou leur faible eﬃcacité de conversion.
Filtrage par cohérence temporelle
Sélectionner les photons balistiques par cohérence temporelle est possible en utilisant
des sources de faible cohérence temporelle. Ces techniques sont basées sur le fait que
seuls les photons balistiques conservent leurs propriétés de cohérence à la traversée du
milieu diﬀusant et peuvent ainsi interférer avec un faisceau référent. K.A. Stetson proposa
d’utiliser le fenêtrage par cohérence temporelle pour imager à travers le brouillard en
1967 [25]. Il existe plusieurs techniques basées sur ce principe dont les plus connues sont
l’OCT (Optical Coherence Tomography) ou l’holographie.
Tomographie Optique Cohérente Comme la microscopie confocale, l’OCT permet
de faire l’imagerie en profondeur d’une tranche de tissu en éliminant les photons diﬀusés
provenant d’autres couches que celle étudiée. Cette technique a été proposée par l’équipe
de Fujimoto [26] suivie de beaucoup d’autres. On réalise ainsi des coupes optiques en
sélectionnant la zone de cohérence. Une source de faible longueur de cohérence est le plus
souvent utilisée, l’échantillon étant placé sur un bras de l’interféromètre de type Michelson.
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Ainsi, l’onde signal ne va interférer avec la référence que si les chemins optiques sont égaux
à la longueur de cohérence de la source près. Il en existe diﬀérentes évolutions, comme
l’OCT plein champ ou la vélocimétrie Doppler [27]. Elle est sûrement la technique la
plus aboutie basée sur la sélection par cohérence temporelle. Elle permet d’atteindre des
résolutions de l’ordre de 1 µm sur des épaisseurs allant jusqu’au millimètre.
Holographie Il s’agit ici de faire interférer deux ondes sur une caméra ou un matériau
photosensible comme un cristal photoréfractif [28]. Comme pour l’OCT, il faut que la
diﬀérence de marche entre les deux ondes soit inférieure à la longueur de cohérence [29].
Ces techniques holographiques sont souvent limitées par le contraste des franges dû à
l’importance du fond lumineux incohérent. Leur sensibilité peut être améliorée en réalisant
une détection hétérodyne en balayant en fréquence le faisceau référence ou en réalisant
un ﬁltrage dans le domaine des fréquences spatiales [30].
Limites de l’imagerie des photons balistiques
Toutes les techniques présentées ci-dessus, quelle que soit la méthode utilisée pour le
ﬁltrage des photons balistiques, sont confrontées à la même limite : la faible quantité de
photons balistiques. Elles permettent certes d’imager des milieux biologiques avec de très
bonnes résolutions pour certaines mais pas au-delà de quelques millimètres d’épaisseur.
En eﬀet, le ﬂux balistique décroit de façon exponentielle avec l’épaisseur. La profondeur
peut être poussée au centimètre en exploitant les photons serpentiles mais au détriment
de la résolution. Dans le but d’imager à travers plusieurs centimètres, il devient nécessaire
de chercher à exploiter les photons diﬀusés.
1.3.2 Imagerie purement optique en régime multi-diffusif
Les photons diﬀusés plusieurs fois sont majoritaires dans les milieux qui nous intéressent
(milieux biologiques épais comme le sein) et ils sont encore plus nombreux aux longueurs
d’ondes adéquates. Ici nous nous plaçons dans la limite du régime précédent et dans le
cas où aucune des techniques présentées plus haut ne peut être utilisée. Certes on ne
pourra pas atteindre des résolutions micrométriques mais on pourra traverser de grandes
épaisseurs. Nous avons déjà exposé les diﬀérents enjeux liés à l’imagerie en régime multi-
diﬀusif qui sont l’extinction, la collection du ﬂux, le speckle et surtout le caractère aléatoire
des trajets optiques qui rend la localisation de l’information d’autant plus diﬃcile. Il est
alors nécessaire de résoudre le problème inverse pour fabriquer une image.
Imager avec les photons faiblement diffusés
Si une image peut être formée avec les premiers photons arrivés, ceux qui ont été le moins
diﬀusés, on peut espérer atteindre de meilleures résolutions. On peut pour cela utiliser
des portes temporelles : Das et al. [31] arrivent à imager à travers plusieurs centimètres de
blanc de poulet mais avec une résolution de 5 mm. D’ailleurs l’article de Moon et al. [32]
montre bien, qu’en théorie, on ne peut pas avoir de meilleure résolution. Il montre que à
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une distance de 50 l∗, on peut espérer avoir une résolution de l’ordre de 10 l∗ (1 cm pour
une épaisseur de 5 cm par exemple).
On peut aussi acquérir la TPSF en entier et utiliser un modèle basé sur l’approximation
de la diﬀusion pour extrapoler la TPSF aux premiers instants et calculer quel aurait été
le signal des premiers photons s’il avait été possible de le détecter [33]. Cette technique
a permis d’atteindre des résolutions de ∼ 5 mm à travers des échantillons de propriétés
optiques similaires au sein et d’épaisseur 500 ls. En général, ces techniques n’ont pas
mené à des applications médicales d’imagerie en profondeur mais elles auront permis de
comprendre plusieurs aspects de l’imagerie optique avec la lumière diﬀuse.
Tomographie optique diffuse
Le principe de la Tomographie Optique Diﬀuse (ou DOT pour Diffuse Optical Tomo-
graphy) est basé sur l’utilisation d’un ensemble de sources autour de l’objet. Un ensemble
de détecteurs est utilisé ensuite pour enregistrer la lumière multidiﬀusée. Des modèles
de diﬀusion de la lumière permettent de reconstruire l’image par résolution du problème
inverse. On peut résoudre l’équation de transfert radiatif ou pour faire plus simple se
limiter à l’approximation de la diﬀusion mais qui est seulement valide pour calculer des
distributions de photons loin des sources et des bords de l’échantillon. Cela peut être
combiné à une détection résolue en temps comme pour l’acquisition de la TPSF mais le
coût de l’expérience en est augmenté à cause de l’utilisation de sources ultra-brèves.
Dans tous les cas, la résolution de la DOT dépendra à la fois des algorithmes utilisés
et du maillage des sources et détecteurs. En général, le temps de calcul est très élevé
mais cette technique a déjà été implémentée pour l’imagerie du cerveau par exemple [34],
pour faire de la spectroscopie infrarouge en profondeur ou même pour le monitoring de
traitements du cancer du sein [35]. Une revue des progrès faits durant ces 10 dernières
années a été faite par Gibson et al. [36]. Nous pouvons en conclure que même si la DOT ne
permet pas d’atteindre les résolutions de l’imagerie de résonance magnétique (IRM ) ou de
l’échographie, elle permet d’apporter de nouvelles informations plus fonctionnelles. Ainsi,
sans pour autant faire de l’imagerie, la tomographie optique diﬀuse est souvent utilisée
pour faire des mesures fonctionnelles, pour l’étude de l’activité cérébrale par exemple [37].
Sa résolution spatiale est limitée à plusieurs millimètres [38] mais on en trouve plusieurs
applications pour l’imagerie du petit animal [39].
Conjugaison de phase
La conjugaison de phase optique [40] ne permet pas en soi de faire l’imagerie d’objets
dans des milieux diﬀusants, mais elle permet de corriger les aberrations dues à ce type
de milieu et ainsi reconstruire l’image d’un objet se trouvant derrière un milieu diﬀu-
sant [41]. L’idée est, par analogie au retournement temporel des ondes acoustiques, de
générer le conjugué de phase d’un front d’onde aberrant ayant traversé un milieu diﬀu-
sant. Ce conjugué de phase va re-traverser le milieu et son front d’onde en sortie sera
plan, on pourra par exemple focaliser à travers un milieu diﬀusant. On peut aussi utiliser
la conjugaison de phase pour focaliser à l’intérieur d’un milieu diﬀusant à condition d’y
créer une source cohérente de lumière comme par génération de second harmonique par
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des nanoparticules [42] ou par modulation acoustique de la lumière [43]. L’onde conju-
guée en phase peut être générée grâce à des matériaux non-linéaires optiques ou à un
modulateur spatial de lumière (SLM ).
1.3.3 Imagerie multi-modale en régime multi-diffusif
Les techniques d’imagerie purement optiques du régime diﬀusif sont limitées par leur
résolution qui peut aller jusqu’à ∼ 5 mm à travers 500 ls [33]. Cette performance est
remarquable mais elle ne peut égaler celles des autres techniques utilisées dans l’imagerie
biomédicale. C’est pour cela que récemment, il est devenu très intéressant de combiner
plusieurs techniques, c’est à dire superposer plusieurs images obtenues grâce à des tech-
niques diﬀérentes. La localisation de la lumière en DOT peut être aidée par l’IRM [44].
Cela s’appelle l’imagerie multimodale.
Une autre variante de l’imagerie multimodale consiste à tirer proﬁt de ce que peut
apporter chacune des techniques combinées en faisant interagir deux ondes d’un point de
vue physique. Dans le domaine de l’imagerie optique des milieux diﬀusants, on a depuis
plusieurs années, recours à l’acoustique. En eﬀet, les ondes ultrasonores sont beaucoup
moins atténuées que les ondes optiques dans les tissus biologiques. C’est d’ailleurs pour
cela que l’échographie fait partie des techniques d’imagerie du corps humain les plus
utilisées avec une résolution spatiale de l’ordre du millimètre à de très grandes profondeurs.
Ainsi, en couplant une onde acoustique à une onde optique nous pouvons avoir accès à
l’information optique qui nous intéresse avec la résolution spatiale apportée par l’onde
ultrasonore et qui fait défaut à la lumière. Les deux principales techniques utilisant ce
couplage sont l’imagerie photo-acoustique et l’imagerie acousto-optique.
Imagerie photo-acoustique
L’imagerie photo-acoustique est basée sur l’eﬀet photo-acoustique ou opto-acoustique
observé par A.G Bell en 1880 [45]. Lorsque qu’une onde lumineuse est envoyée dans un
milieu de telle façon à ce qu’elle y soit absorbée, il y a production de chaleur. Cela produit
une dilatation du milieu qui produit à son tour des ondes acoustiques qui se propagent à
partir de la source absorbante. Ces ondes acoustiques peuvent être détectées grâce à un
récepteur et ainsi permettre de localiser l’objet absorbant en question. On utilise en général
un laser impulsionnel de grande puissance crête pour l’illumination. Dans le domaine de
l’imagerie, on peut utiliser comme source l’absorption de l’hémoglobine dans les vaisseaux
sanguins, d’une tumeur, ou ajouter des marqueurs comme des nanoparticules d’or qui
absorbent à des longueurs d’ondes spéciﬁques. Cette technique est très avancée et permet
notamment d’obtenir de très bonnes résolutions à quelques millimètres de profondeur et
in vivo, on parle de microscopie photo-acoustique [46]. C’est un régime intermédiaire dans
la continuité de l’OCT (certains groupes ont déjà combiné ces deux techniques dans un
système d’imagerie multi-modal [47]). Elle permet aussi d’atteindre plusieurs centimètres
de profondeur avec la résolution des ultrasons [48].
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Imagerie acousto-optique
L’imagerie aousto-optique est la technique qui fait l’objet de cette thèse. Elle est basée
sur la modulation par les ultrasons des trajets optiques dans un milieu diﬀusant. Ainsi
un faisceau ultrasonore focalisé permet de créer localement des photons modulés qui
donnent une information optique localisable grâce aux ultrasons. Nous aurons l’occasion
d’approfondir cette technique dans les chapitres suivants.
1.4 Conclusion
La lumière dans un milieu diﬀusant suit diﬀérents régimes de transport : balistique,
serpentile et diﬀusif. Les photons balistiques sont ceux qui vériﬁent les lois de l’optique
géométrique et permettent de faire une imagerie conventionnelle. Ce sont aussi ceux qui
sont le plus vite atténués dans les tissus biologiques. Il devient alors diﬃcile de les utiliser
pour imager au delà de quelques millimètres de profondeur. Le premier axe développé par
les diﬀérents groupes de recherches dans l’objectif d’imager optiquement en profondeur
a été le ﬁltrage des ces photons balistiques, et le rejet du ﬂux diﬀus qui est en général
le plus important. Mais quelle que soit la méthode utilisée, il est impossible d’imager au
delà du centimètre.
Il a fallu donc trouver des solutions permettant d’imager avec la lumière diﬀuse, malgré
les contraintes qui y sont liées. En eﬀet, pour imager avec les photons multi-diﬀusés il
faut veiller à augmenter la profondeur de pénétration de la lumière dans les milieux en
utilisant une longueur d’onde dans la fenêtre thérapeutique optique. Il faut par ailleurs
développer une détection de grande étendue optique qui, si elle est cohérente, doit être
insensible aux problèmes de cohérence spatiale et de décorrélation du speckle en sortie du
milieu.
Les premières techniques développées consistaient à imager avec les premiers photons
arrivés, ceux qui ont été le moins diﬀusés, avec des résultats assez prometteurs. Cependant,
imager à travers plusieurs centimètres avec les photons multi-diﬀusés implique de résoudre
le problème inverse pour la reconstruction d’une image et la résolution reste limitée à
quelques millimètres au mieux.
De nouvelles techniques sont alors apparues ces vingt dernières années, basées sur l’in-
teraction entre une onde lumineuse et une onde acoustique. Ces techniques dites "multi-
modales" permettent de faire une imagerie optique des tissus à la résolution des ultrasons,
qui peut être inférieure au millimètre à plusieurs centimètres de profondeur. L’imagerie
acousto-optique fait partie de ces dernières techniques. Nous allons en exposer le principe
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L’
imagerie acousto-optique s’appuie sur l’interaction entre une onde lumineuse avec
une onde ultrasonore focalisée. Cette interaction induit une modulation de l’onde
lumineuse. Cette modulation est proportionnelle à la densité locale de photons. Il est
donc possible d’accéder à un contraste optique local en profondeur dans la mesure où
cette modulation peut être détectée. L’information optique est ainsi localisée dans un
milieu diﬀusant grâce à l’onde ultrasonore et ce, sans recourir à la résolution du problème
inverse.
Dans un premier temps, nous exposerons dans ce chapitre, les principes physiques en-
trant en jeu dans l’interaction acousto-optique dans un milieu diﬀusant. Nous verrons
ensuite quel est le principe de l’imagerie acousto-optique et quelles sont les caractéris-
tiques des photons modulés par les ultrasons et quelles conditions elles imposent sur leur
détection. Nous présenterons les diﬀérentes techniques proposées pour la détection de ces
photons qu’elles soient cohérentes ou incohérentes, basées sur l’utilisation d’un monode-
tecteur ou d’un détecteur multiplexé. Nous nous attarderons ensuite sur le ﬁltrage des
photons marqués par holeburning spectral, technique que j’ai commencé à implémenter
durant ma thèse.
2.1 Principe de l’imagerie acousto-optique
Le principe de l’imagerie acousto-optique a été breveté en 1989 par D. Dolﬁ et F.
Micheron [49]. Dans ce brevet est proposé un système pour l’imagerie médicale par tran-
sillumination où un transducteur émet une onde acoustique qui interfére avec un faisceau
optique. La lumière traversant le milieu a sa fréquence décalée de la fréquence de l’onde
acoustique. L’objectif y est donc de prendre en compte uniquement cette lumière décalée
en fréquence pour la formation de l’image. Il faudra attendre 1993 pour que la première
expérience d’acousto-optique dans un milieu diﬀusant soit réalisée par Marks et al [50].
Ils parviennent à détecter une modulation temporelle d’un signal optique engendrée par
une onde ultrasonore impulsionnelle.
2.1.1 Modélisation de l’interaction acousto-optique dans les
milieux diffusants
La diﬀraction de la lumière par les ultrasons a été mise en évidence en 1932 à la fois
par P. Debye [51] et par R. Lucas à l’ESPCI [52]. L’onde de pression acoustique crée un
réseau d’indice dans le milieu qui diﬀracte la lumière dans diﬀérents ordres, les rayons
lumineux sont déviés. Cependant, dans un milieu diﬀusant l’interaction lumière-ultrasons
est diﬀérente, et n’a été étudiée et modélisée qu’à partir des années 1990. Dans ce cas, on
ne peut plus parler de déviation des faisceaux lumineux car les chemins optiques dans le
milieu sont complexes.
Diﬀérents mécanismes entrent en action dans l’interaction acousto-optique dans les
milieux diﬀusants. La modulation de la lumière est à la fois due au mouvement des
diﬀuseurs et aux variations d’indice de réfraction induites par les ultrasons. Les théories
ayant été développées prennent d’abord en compte l’un ou l’autre des mécanismes puis
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les deux à la fois. La première modélisation de l’eﬀet acousto-optique est faite par W.
Leutz et G. Maret en 1995 [53]. Ils démontrent la modulation acoustique de la phase de la
lumière diﬀusée par un milieu liquide. Ils considèrent que les diﬀuseurs subissent à la fois
un mouvement brownien et un mouvement d’ensemble induit par le champ ultrasonore.
La même année, Wang et al réalisent la première image acousto-optique [54]. Un nouveau
modèle est présenté en 1997 par l’équipe de A.Z. Genack [55] qui prend en compte cette
fois-ci le caractère non uniforme du champ acoustique. Enﬁn, L.V. Wang propose, en
2001, une modélisation analytique de l’eﬀet qui prend en compte pour la modulation de
la phase de la lumière à la fois le déplacement des diﬀuseurs et la modulation de l’indice de
réfraction [56]. Son modèle est plus réaliste et donc mieux adapté aux milieux fortement
diﬀusants, car il suppose que les événements de diﬀusion sont corrélés et que le libre
parcours moyen ls est inférieur à la longueur d’onde acoustique. Ce modèle va ensuite être
amélioré pour prendre en compte le caractère anisotrope et absorbant des milieux [57].
L’eﬀet acousto-optique est jusqu’alors considéré comme cohérent car il se manifeste comme
une modulation de la phase optique suite à une perturbation des chemins optiques dans
le milieu diﬀusant.
Mahan et al. introduisent en 1998 un modèle qui prend en compte la modulation de
l’amplitude de l’onde lumineuse due aux variations locales des propriétés optiques du
milieu provoquées par l’onde ultrasonore [58]. Cet eﬀet, de nature incohérente, est dû
principalement aux faibles modiﬁcations du coeﬃcient de diﬀusion et d’absorption que
peut provoquer une variation de densité du milieu. Ce modèle montre que l’on peut
théoriquement moduler la lumière incohérente, car il s’agit d’une modulation d’amplitude.
Cependant, cet eﬀet est très faible et les premières observations expérimentales n’ont été
faites que très récemment sur un signal de ﬂuorescence par Kobayashi et al. [59]. Il faudra
alors trouver des solutions pour ampliﬁer le signal acousto-optique comme l’utilisation de
microbulles [60]. Nous ne prendrons pas en compte ce mécanisme dans la suite.
Modulation de phase de la lumière par déplacement des centres diffuseurs
Lorsqu’une onde ultrasonore se propage dans un milieu diﬀusant, les diﬀuseurs se mettent
à osciller à la fréquence acoustique. Cette oscillation est proportionnelle à l’amplitude de
l’onde acoustique. Ce déplacement va moduler les chemins optiques de la lumière dans le
milieu. L’onde lumineuse va alors accumuler le long de son trajet une modulation de phase.
Par conséquent, l’intensité du speckle formé par la lumière diﬀuse va à son tour ﬂuctuer
à cause de l’onde acoustique. Leutz et Maret [53] ont modélisé ce mécanisme, mais leur
modèle n’est valide que lorsque le libre parcours moyen de diﬀusion ls est grand devant
la longueur d’onde acoustique λUS. Ils supposent donc que les événements de diﬀusion
successifs sont indépendants.
Considérons un milieu d’indice de réfraction n0, illuminé par une onde optique de vec-
teur d’onde k0, et insoniﬁé par un champ acoustique uniforme de pulsation ωUS. Dans le
cadre de certaines hypothèses 1, nous pouvons exprimer le déphasage induit par le jème
diﬀuseur situé à la position rj [56] :
1. On considère que les centres diffuseurs sont ponctuels (la diffusion est donc isotrope) et que le libre
parcours moyen ls est grand devant la longueur d’onde otique (régime de diffusion faible).
2.1. Principe de l’imagerie acousto-optique 27
φdj(t) = −n0k0(kj+1 − kj) ·A sin(kUS · rj − ωUSt), (2.1)
où kj est le vecteur d’onde unitaire pour le jème libre parcours moyen et A le vecteur
amplitude de l’onde acoustique. Les contributions du mouvement de deux diﬀérents dif-
fuseurs sont indépendantes. L’équation 2.1, montre la dépendance linéaire du déphasage
dû au déplacement des diﬀuseurs avec la pression acoustique.
Modulation de phase de la lumière par modulation de l’indice de réfraction La
variation périodique de pression acoustique induit une modulation d’indice de réfraction
dans le milieu. La phase de l’onde optique est alors modulée entre deux événements de
diﬀusion. De même que précédemment, cette modulation de phase est accumulée par
l’onde optique et est convertie en modulation de l’intensité de la ﬁgure de speckle. Dans
les mêmes conditions, nous pouvons exprimer le déphasage induit par le jème libre parcours




k0∆n(rj , sj, θj , t)dsj, (2.2)
où ∆n est l’indice de réfraction modulé, sj la coordonnée le long de lj et θj l’angle entre
jème libre parcours moyen et le vecteur d’onde acoustique kUS. La modulation d’indice
∆n s’exprime [56] :
∆n = n0ηkUSAsin(kUS · rj−1 + kUSsjcosθj − ωUSt), (2.3)
où le coeﬃcient η est relié au coeﬃcient piezo-optique adiabatique du milieu ∂n/∂p, à
la masse volumique ρ et à la vitesse de l’onde acoustique vUS par : η = (∂n/∂p)ρv2US . A
la diﬀérence de la modulation d’indice par mouvement des diﬀuseurs, les contributions
de la modulation d’indice de réfraction sur deux libres parcours moyens diﬀérents sont
couplées. Cette modulation est accumulée sur chaque libre parcours moyen de diﬀusion,
elle va donc dépendre de la valeur du produit kUSls. Elle devient majoritaire devant la
modulation induite par le déplacement des diﬀuseurs lorsque kUSls est supérieur à 1 (la
longueur d’onde acoustique est supérieure au libre parcours moyen de diﬀusion).
Modulation acousto-optique cohérente La grandeur qui nous intéresse est l’inten-
sité des speckles modulés aux harmoniques nωUS. Nous pouvons l’exprimer grâce au théo-






La fonction d’autocorrélation temporelle du champ électrique G1(τ) s’exprime comme
l’intégrale, sur l’ensemble des chemins s possibles, de l’autocorrélation du champ Es cor-




p(s)〈Es(t)E∗s (t+ τ)〉ds (2.5)
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Nous pouvons alors inclure les expressions des déphasages induit par les deux méca-
nismes considérés plus haut dans l’expression du champ Es. En considérant que ces deux
eﬀets sont indépendants, nous pouvons écrire que 〈∆φ2j (t, τ)〉 = 〈∆φ2dj(t, τ)〉+〈∆φ2nj(t, τ)〉,
où ∆φj(t, τ) = φj(t+τ)−φj(t) est la variation de phase totale après le jème libre parcours
moyen et le jème événement de diﬀusion . Nous pouvons par la suite exprimer l’autocor-
rélation du champ en fonction des déphasages induits par l’onde acoustique dans le cas
de très petites variations de phase :










Nous n’allons pas développer ici les calculs de la fonction d’autocorrélation. Ils sont




p(s)exp{−(2s/ls)(δn + δd)(n0k0A)2[1− cos(ωUSτ)]}ds, (2.7)
où δd est une constante caractéristique du déplacement des diﬀuseurs et δn une fonction
caractéristique de la modulation de l’indice de réfraction qui dépend de η et kUSls.
Dans le cas simple d’une onde plane incidente sur une tranche inﬁniment étendue
d’épaisseur L avec une détection ponctuelle, la fonction p(s) est donnée par la théorie




où ε = 6(δn + δd)(n0k0A)2.
Ce modèle a permis pour la première fois de comparer l’importance relative des deux
phénomènes impliqués dans la modulation de la phase de l’onde lumineuse [56]. La mo-
dulation est dominée par la modulation de l’indice de réfraction lorsque kUSls ≥ 1. En
eﬀet, dans ce cas-là, le chemin optique entre deux événements de diﬀusion augmente sans
pour autant que le nombre d’événements de diﬀusion change (la modulation induite par
le déplacement des diﬀuseurs restant alors constante).
De nombreuses améliorations peuvent être apportées à ce modèle pour qu’il s’approche
plus de la réalité. Kempe et al. prennent en compte le fait que le champ ultrasonore n’est
pas uniforme [55]. Sakadzic prend d’abord en compte l’anisotropie du milieu [57] puis le
caractère impulsionnel de l’onde acoustique [62]. Les simulations numériques basées sur la
méthode de Monte-Carlo permettent aussi de modéliser l’interaction acousto-optique [63].
Mais tous ces modèles sont fondés sur une approche issue de la DWS (Diffusing Wave
Spectroscopy) [13, 64], ils sont alors limités à des géométries simples où il est possible de
faire l’approximation d’une onde ultrasonore plane et où la densité de probabilité des che-
mins optiques entre la source et le détecteur est connue analytiquement. En conséquence
seul le cas d’une tranche inﬁnie insoniﬁée entièrement de façon uniforme a été modéli-
sée analytiquement. Il a fallu donc développer un modèle qui s’appuie sur l’équation de
transfert de la corrélation 2 qui est plus adapté à la description de milieux hétérogènes et
2. L’équation de transfert de la corrélation est l’équivalent de l’équation de transfert radiatif pour la
fonction d’autocorrélation. Ce formalisme est souvent employé en Tomographie Optique Diffuse (DOT).
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qui prend en compte une excitation ultrasonore focalisée [65–67]. Ce modèle permet de
traiter de façon locale l’interaction acousto-optique où elle apparait comme un coefficient
d’absorption de la corrélation qui se rajoute au coeﬃcient d’absorption. Lorsque l’ampli-
tude acoustique augmente ce coeﬃcient augmente, et donc la corrélation diminue. Il a été
ensuite généralisé au cas d’une impulsion acoustique [68].
En résumé, nous avons montré que la modulation de la phase optique par une onde
acoustique provenait principalement de deux mécanismes : le déplacement des diﬀuseurs
et la modulation de l’indice de réfraction. Pour mieux comprendre la dépendance de
cette modulation en fonction des diﬀérents paramètres, nous pouvons nous appuyer sur
le modèle de Genack et al [55]. Même s’ils ne prennent en compte que les déplacements
des diﬀuseurs, ils y expriment la fonction d’autocorrélation G1(r′, τ) en un point r′ de
la surface de sortie comme une intégrale volumique sur toute la colonne acoustique, en
fonction de l’intensité lumineuse locale I(r) en un point r et de l’intensité acoustique
locale A(r) :





P (r, r′)I(r)A2(r)[1− cos(ωUSτ)]dr, (2.9)
où P (r, r′) est la probabilité que la lumière arrive en r′. L’équation 2.9 montre que la
modulation acousto-optique dépend de :
• la densité des centres diﬀuseurs 1/l3s .
• l’intensité lumineuse locale I(r) dans le milieu.
• l’intensité acoustique locale A(r).
• de la probabilité que la lumière arrive en r.
Origine du contraste optique Nous pouvons comprendre facilement que dans le cas
d’un objet absorbant ayant la même densité de diﬀuseurs que le milieu l’entourant, le
contraste optique vient de la densité locale de photons. Il y aura alors une chute du signal
acousto-optique au niveau de l’objet, liée à la chute de l’intensité lumineuse locale par
absorption.
Dans le cas d’un objet diﬀusant (plus diﬀusant que le milieu qui l’entoure), l’origine
de ce contraste est moins évidente. On pourrait tout d’abord penser aussi à une chute
de la densité locale de photons, due au fait que l’objet se comporte comme un réﬂecteur
et que la majorité des photons rencontrant l’objet est rétrodiﬀusée à sa surface. Mais
cela n’est pas la seule explication du contraste optique. En eﬀet, la modulation de la
phase optique dépend fortement du caractère diﬀusant de l’objet. La modulation par
déplacement des diﬀuseurs est accumulée à chaque événement de diﬀusion. Celle due
à l’indice de réfraction dépend plus du trajet optique et du nombre de libres parcours
moyens. On peut comprendre que plus il y a de diﬀuseurs plus la modulation acousto-
optique est élevée et donc l’eﬃcacité de marquage acoustique est plus grande. Cet eﬀet
compenserait le précédent. Dans un article de 2007 [69], Wang s’intéresse à l’imagerie
acousto-optique d’objets diﬀusants non-absorbants. L’algorithme de Monte-Carlo calcule
la profondeur de modulation acousto-optiqueM(µ′s) pour diﬀérentes valeurs du coeﬃcient
de diﬀusion réduit µ′s. Cette profondeur de modulation correspond au ratio de la lumière
modulée sur la lumière non modulée. Si nous considérons un objet de coeﬃcient µ′so enfoui
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dans une matrice de coeﬃcient µ′sm, nous trouvons que :
M(µ′so)
M(µ′sm)
− 1 < 0 si µ′so > µ′sm (2.10)
Autrement dit, la profondeur de modulation serait plus faible pour un objet plus diﬀusant
que le milieu qui l’entoure. Ceci contredit notre première supposition. Wang en donne
une explication analytique. Il aﬃrme que la profondeur de modulation M dépend des
diﬀérentes contributions tel que :
M ≈ 1
2
(Cn,s¯ + Cd,s¯ + Cnd,s¯), (2.11)
où Cn,s¯ est la contribution de la modulation d’indice de réfraction, Cd,s¯ la contribution
de la modulation du déplacement des diﬀuseurs et Cnd,s¯ l’anticorrélation entre les deux
mécanismes de modulation ( Cnd,s¯ est négative) ; s¯ représente le chemin optique moyen
dans le champ acoustique. Si µ′so augmente alors que s¯ est maintenu constant, alors Cd,s¯ et
−Cnd,s¯ augmentent presque linéairement avec le nombre d’événements de diﬀusion. Cn,s¯
va d’abord diminuer à cause de la diminution des longueurs d’interaction (libres parcours
plus courts), puis augmenter à cause des fortes corrélations entre les variations de phase
induites par les ultrasons le long des diﬀérents libres parcours. Comme les variations de
−Cnd,s¯ dominent sur celles des deux autres contributions, la profondeur de modulation
diminue. Ce résultat est conﬁrmé expérimentalement.
2.1.2 Application de l’interaction acousto-optique à l’imagerie
Le principe de l’imagerie acousto-optique consiste à éclairer un milieu diﬀusant par
une onde lumineuse qui va être fortement diﬀusée dans le milieu. Un faisceau ultrasonore
focalisé permettra de moduler la phase optique à travers les deux mécanismes explicités
précédemment. Nous appellerons les photons modulés en phase : photons marqués. La
détection de ces photons marqués permet d’accéder aux propriétés optiques locales du
milieu.
Cartographie acousto-optique La méthode d’imagerie (ou tomographie) acousto-
optique consiste à enregistrer le niveau de photons modulés en phase pour chaque po-
sition de l’émetteur ultrasonore. Nous réalisons ainsi une cartographie acousto-optique
(ﬁgure 2.1). Lorsque la zone de focalisation acoustique de trouve sur un objet présentant
un contraste optique avec le milieu, la quantité de lumière va varier. Cette variation peut
être due à la densité locale de photons comme dans le cas d’une absorption, ou à l’eﬃcacité
du marquage acousto-optique comme dans le cas d’un objet diﬀusant.
La résolution spatiale de cette imagerie est limitée par la taille de la zone de marquage
acousto-optique. La résolution transverse (perpendiculaire à l’axe de l’excitation acous-
tique) est donnée par : ∆xUS =
λUSF
D
, où F est la distance focale de l’émetteur et D son
ouverture ou diamètre (voir annexe D). Selon l’axe des ultrasons, le marquage se fait le
long de toute la colonne acoustique plus exactement sur la longueur de Rayleigh Fr qui
vaut environ ≃ 20 mm (son expression est détaillée dans l’annexe D). Il existe plusieurs
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méthodes dédiées à l’obtention d’une résolution axiale que nous exposerons plus loin car





Figure 2.1 – Illustration du principe de la cartographie acousto-optique dans le cas d’un objet ab-
sorbant. En présence d’un objet absorbant ou diffusant, l’amplitude de la modulation
acousto-optique va varier, et donc le nombre de photons marqués aussi. La mesure de
la quantité de photons marqués en fonction de la position du transducteur, permet de
faire une cartographie du contraste optique dans le milieu diffusant.
Source virtuelle acousto-optique Le concept de source virtuelle de lumière modulée
permet de comprendre de façon plus intuitive le principe de l’imagerie acousto-optique.
Les photons marqués sont créés au niveau de la zone de focalisation acoustique. Ils sont
modulés de façon cohérente à la fréquence des ultrasons. Ainsi cette zone d’interaction
acousto-optique peut représenter une source virtuelle cohérente de photons décalés en
fréquence. L’intensité optique de cette source va alors dépendre des propriétés optiques
locales et de l’intensité acoustique. Cette source virtuelle peut être déplacée dans le milieu
en translatant l’émetteur acoustique. Dans le cas où l’imagerie est pourvue de résolution
axiale, cette source peut se déplacer aussi selon l’axe ultrasonore. J. Selb et M. Atlan
ont imagé cette source virtuelle lorsqu’elle est située prés de la face de sortie, dans le cas
d’un milieu faiblement diﬀusant [16,70]. L’intérêt de cette représentation de la modulation
acousto-optique n’est pas seulement d’en faciliter la compréhension. Cette source virtuelle
cohérente peut par exemple permettre de focaliser à l’intérieur d’un milieu diﬀusant par
un procédé de conjugaison de phase optique [43].
Caractéristiques des photons marqués Aﬁn d’identiﬁer les conditions requises pour
la détection des photons marqués, nous allons en récapituler les diﬀérentes caractéris-
tiques :
1. Suite à l’interaction acousto-optique, des bandes spectrales latérales apparaissent,
comme le montre la ﬁgure 2.2. Ces harmoniques peuvent être aussi d’ordre deux [71].
L’écart entre ces bandes spectrales peut être de l’ordre du millionième de nanomètre,
ce qui nécessite un ﬁltre spectral très ﬁn.
2. La quantité de photons marqués dépend de la densité locale de photons, de l’intensité
acoustique et de l’eﬃcacité de marquage.
3. La modulation de phase de la lumière se traduit par une modulation de l’intensité
de la ﬁgure de speckle. Ainsi, suite à l’interaction acousto-optique, nous avons, à la
sortie du milieu, plusieurs ﬁgures de speckle modulées aux diﬀérentes harmoniques.
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4. La lumière traversant la zone d’interaction acouto-optique est modulée temporelle-
ment à la pulsation acoustique ωUS.
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Figure 2.2 – Illustration du caractère spectral de la modulation acousto-optique. Lorsqu’un milieu
diffusant est éclairé par une onde lumineuse monochromatique de pulsation ωL et
insonifié par une onde ultrasonore focalisée de pulsation ωUS, le spectre en sortie
montre l’apparition de bandes latérales décalées de plus ou moins ωUS.
2.2 Détection des photons marqués
Mesurer la quantité de lumière modulée (photons marqués) peut se faire de plusieurs
manières. Nous pouvons remonter à la modulation de phase des photons en mesurant la
modulation du speckle induite par les ultrasons ou en mesurant directement cette modu-
lation dans le domaine temporel. Nous pouvons, et c’est le plus intuitif, utiliser un ﬁltre
très ﬁn centré sur la fréquence des photons marqués et en mesurer directement l’intensité.
Nous allons voir quelles sont les diﬃcultés liées à la réalisation d’un tel ﬁltre. Nous pou-
vons aussi faire une détection interférentielle de ces photons, en les faisant interférer avec
une onde de référence de même fréquence. Cela peut se faire grâce à un mono-capteur
ou à une caméra. Nous allons, dans les parties qui suivent, faire une revue de toutes les
techniques disponibles et en discuter les avantages et/ou inconvénients. Nous allons les
séparer en deux groupes : les méthodes de détection cohérentes qui vont être sensibles aux
phénomènes liés au speckle et méthodes de détection incohérentes qui y sont insensibles.
2.2.1 Détection cohérente des photons marqués
Nous considérons qu’une détection est cohérente dans le cas où on essaye d’accéder
directement à la modulation induite par les ultrasons à travers la mesure d’une modulation
d’intensité. La cohérence spatiale de la lumière limitée à un grain de speckle jouera un
rôle important dans le rapport signal à bruit.
La première validation expérimentale d’une modulation acoustique de la lumière a été
faite par Marks et al. en 1993 [50] en envoyant un signal ultrasonore focalisé et impulsion-
nel à 1 MHz et en utilisant une photodiode rapide pour enregistrer le signal temporel. Les
mêmes personnes proposent d’utiliser plusieurs détecteurs pour améliorer le rapport signal
à bruit en enregistrant la modiﬁcation de la ﬁgure de speckle induite par les ultrasons [72].
Nous allons voir dans la suite en quoi utiliser un détecteur multiplexé peut permettre d’at-
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teindre un meilleur signal à bruit et comment, moyennant certains procédés, on peut faire
de même en utilisant un mono-détecteur.
Utilisation d’un mono-detécteur
Cohérence spatiale limitée Les premières détections proposées étaient basées sur
l’utilisation d’un mono-détecteur qui peut être une photodiode [50,55] ou un photomulti-
plicateur [53, 54, 73]. Le détecteur, pourvu d’une très grande bande passante, était placé
directement en sortie de l’échantillon et permettait de mesurer directement la modulation
acousto-optique dans le domaine temporel. Mais très vite, on s’est rendu compte que le fait
d’augmenter la surface de la détection détériorait le rapport signal à buit. Wang montre,
dans le cas d’une détection sur photomultiplicateur [74], que la profondeur de modulation
de l’ensemble du signal détecté m est reliée à la profondeur de modulation d’un seul grain
de speckle (zone de cohérence) mg par m = mg/
√
N où N est le nombre de grains intégrés
sur le détecteur. En eﬀet, le détecteur intègre spatialement plusieurs grains de speckle dont
la modulation peut être de signe contraire, donnant en moyenne une modulation qui tend
vers 0 quand le nombre de grains moyennés augmente. La grande surface du détecteur
n’apporte rien, car même si elle permet de mesurer un niveau continu plus élevé, la partie
variable du signal est dégradée. La principale limitation de ces détections est donc leur
étendue optique qui au ﬁnal est limitée par l’aire de cohérence correspondant à un grain
de speckle.
Adaptation de front d’onde Depuis quelques années, des techniques d’adaptation
de front d’onde, basées principalement sur l’holographie photoréfractive, ont permis de
relancer l’utilisation des détecteurs mono-élément pour la détection cohérente des photons
marqués. Dans ce cas, un faisceau référent interfère avec le signal issu de l’objet. Pour
remédier au problème de moyennage des grains de speckle, ce faisceau est adapté en
front d’onde et est additionné de façon cohérente au front d’onde objet sur un mono-
détecteur. Dans ce cas, l’augmentation de la surface du détecteur ne pourra qu’augmenter
le rapport signal à bruit. Cette technique a été validée simultanément par deux équipes
en 2004 [75, 76] et fera l’objet de la troisième partie de cette thèse.
Détecteur multiplexé
L’idée d’utiliser une détection multiplexée où la modulation de chaque grain de speckle
sera mesurée en parallèle a été proposée par Marks et al en 1993 [50] puis mise en pratique
par Leveque et al en 1999 [77]. L’objectif est d’augmenter l’étendue optique de détection
en découplant les zones de cohérences de façon à ce que chaque grain de speckle soit imagé
sur un ou plusieurs pixels. L’utilisation d’un détecteur multiplexé connait trois variantes
principales.
Détection synchrone multipléxée Cette méthode consiste à réaliser une détection
synchrone en parallèle sur la totalité des pixels d’une caméra CCD [77]. Le rapport signal à
bruit varie en
√
N ; où N est le nombre de grains de speckle détectés. L’idée est de réaliser
34 Chapitre 2. Imagerie acousto-optique
un éclairage stroboscopique, la source lumineuse est alors modulée à la fréquence ultraso-
nore. Cela va créer un battement basse fréquence enregistrable par la caméra. Prendre par
exemple quatre images à quatre états de phase en quadrature de signal acoustique, revient
à ﬁger quatre réalisations diﬀérentes de la ﬁgure de speckle. La combinaison des quatre
images permet ensuite de remonter à la modulation acousto-optique. Cette méthode a
permis de résoudre en une dimension [77] puis en deux dimensions [78], des objets de 3
mm à travers quelques centimètres de blanc de poulet ou de dinde. La principale limite
qu’a connue cette technique est la cadence faible des caméras CCD, le signal devant rester
cohérent sur le temps d’acquisition des 4 images. Enﬁn, la sensibilité n’est pas optimale
car cette méthode revient à faire une détection synchrone où l’oscillateur local provient
aussi de l’échantillon et est donc très faible. Elle gagnerait à être améliorée en utilisant
un oscillateur local indépendant.
Holographie numérique hétérodyne hors-axe Cette méthode proposée par Gross
et al en 2003 [79] est l’amélioration logique de la précédente. Une ﬁgure d’interférence
entre le champ des photons marqués et une référence hétérodyne est enregistrée sur une
caméra. Cela permet d’une part l’ampliﬁcation du signal utile et le ﬁltrage spatio-temporel
des photons marqués. En eﬀet, la conﬁguration hors-axe permet de ﬁltrer les bruits dans
l’espace de Fourier et la quantité de photons marqués est directement accessible dans
l’espace des fréquences. Cette technique permet d’atteindre la limite théorique de bruit
équivalente à un photo-électron par pixel. Cette technique a plusieurs avantages dont le
caractère sélectif et le rejet de tous les bruits expérimentaux. Cependant, elle a souvent
été limitée par la fréquence des caméras et l’étendue optique peut être contrainte par le
bon échantillonnage du speckle. Elle fera l’objet de la deuxième partie de cette thèse.
Mesure du contraste de speckle Une dernière méthode consiste à mesurer la varia-
tion du contraste de speckle induite par l’excitation ultrasonore. La modulation acousto-
optique causant une faible modulation temporelle de l’intensité de chaque grain, le contraste
de la ﬁgure de speckle est alors dégradé pour un temps d’acquisition supérieur à la période
acoustique. Cette méthode a été proposée puis modélisée par l’équipe de Wang en 2002
et 2006 [80, 81].
2.2.2 Détection incohérente des photons marqués
Une détection incohérente des photons marqués se fonde sur le fait que la lumière en
sortie du milieu et ayant interagi avec les ultrasons est décalée spectralement. Il y a un
élargissement et une nouvelle distribution énergétique dans le domaine spectral. Il s’agit
donc de séparer spectralement les photons marqués des photons non marqués, en créant
un ﬁltre fréquentiel très ﬁn centré sur une des bandes latérales pour ne conserver que son
énergie. Un mono-détecteur de grande surface peut ensuite permettre de détecter le ﬂux
correspondant (avec un rapport signal à bruit qui augmente avec la surface). Il n’y a plus
besoin de mesurer une modulation quelconque et la faible cohérence spatiale du speckle
ainsi que sa décorrélation ne posent plus problème. La principale limite serait l’étendue
géométrique de la détection.
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Nécessité d’un filtrage spatial fin
Considérons une onde lumineuse de longueur d’onde λL = 800 nm, couplée avec une
onde ultrasonore de fréquence fUS = 3 MHz. Le décalage spectral δν = 3 MHz corres-
pond à un décalage en longueur d’onde δλ = 6.10−6 nm. Les raies spectrales sont donc
très proches. Il faut un ﬁltre très sélectif.
Fabry-Perot Confocal L’équipe de Wang a proposé en 2004 l’utilisation d’un inter-
féromètre de Fabry-Perot confocal pour le ﬁltrage des photons marqués [82]. Dans cette
experience, ils travaillent sur des milieux de faibles épaisseurs (quelques millimètres) et
atteignent des résolutions de l’ordre de 50 µm. Pour cela, il a fallu utiliser un transducteur
ultrasonore de plus haute fréquence (15 MHz). Les bandes spectrales sont donc un peu
plus espacées, allégeant ainsi les conditions sur la ﬁnesse du Fabry-Perot. Rousseau et al
utilisent le même procédé cette fois-ci en double passage pour imager à travers plusieurs
centimètres de profondeur, avec une résolution millimétrique [83] . Ils réalisent ainsi un
ﬁltre passe-bande de largeur à mi-hauteur 2.4 MHz dans le but de ﬁltrer des bandes laté-
rales à ± 5 MHz. La principale limitation, ici, est la très faible acceptance angulaire du
Fabry-Perot. L’étendue géométrique est de l’ordre de 0.38 mm2sr.
Holeburning spectral Dans le même objectif, un ﬁltrage par holeburning spectral a
été mis en place par Li et al [84, 85]. En créant une zone de transparence dans un cristal
dopé aux ions terres rares à la fréquence souhaitée, on peut réaliser un ﬁltre très ﬁn et
accordable. L’inconvénient majeur de cette méthode est qu’elle nécessite de très basses
températures. L’étendue géométrique est alors limitée par la fenêtre du cryostat et vaut
31 mm2sr dans l’expérience citée. Cette méthode sera détaillée à la ﬁn de ce chapitre.
Modulation acoustique de la lumière incohérente
Nous avons considéré plus haut que la modulation acoustique de la lumière était plutôt
de nature cohérente sans pour autant omettre le fait que Mahan et al ont montré, en 1998,
qu’il était possible de moduler acoustiquement l’amplitude de l’onde lumineuse [58]. Ce
phénomène étant très faible, il a fallu attendre plusieurs années avant que la première
preuve expérimentale ne soit faite [59]. Les améliorations techniques permettent à de plus
en plus de groupes de s’intéresser au sujet [60]. Depuis ces deux dernières années, l’utilisa-
tion de microbulles résonantes aux ultrasons a été proposée pour augmenter la profondeur
de modulation dans le cas de la modulation de la ﬂuorescence [86,87]. Honeysett et al [88]
font une étude théorique sur l’utilisation de ces mêmes microbulles pour l’exaltation du
signal acousto-optique en général, pas seulement en lumière incohérente.
2.2.3 Résolution axiale de l’imagerie acousto-optique
La résolution axiale désigne la résolution selon l’axe des ultrasons. Nous avons vu que
la modulation acoustique de la phase de l’onde lumineuse était conﬁnée dans un volume
d’interaction. Quelle que soit la méthode utilisée pour mesurer cette modulation dans le
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but de faire une imagerie, la résolution spatiale du signal est égale à ce volume. Elle est
donc mauvaise dans la direction de propagation de l’onde acoustique.
La résolution transverse est limitée par la diﬀraction et vaut environ 1 mm en fonction
de l’émetteur utilisé, de sa fréquence, de sa focale et de son ouverture. Dans l’autre sens, la
résolution est limitée par la longueur de Rayleigh Fr soit environ 2 cm. Cela correspond au
"cigare" acoustique. Pour révéler des informations de petites tailles le long de l’axe des ul-
trasons, il faudra améliorer la résolution axiale. Pour cela, diﬀérentes méthodes existent en
régime continu ou impulsionnel des ultrasons dont l’objectif est de diﬀérencier les zones de
marquage. En régime continu, on cherchera à créer des zones de marquage millimétriques
en modulant le champ acoustique en phase ou en amplitude (second harmonique, chirp...).
La principale limitation est que ces techniques sont incompatibles avec les normes biomé-
dicales qui imposent l’utilisation d’ultrasons en régime impulsionnel. C’est la méthode la
plus utilisée en imagerie ultrasonore, la résolution étant directement donnée par la lon-
gueur de l’impulsion ultrasonore. Dans tous les cas, le choix de la méthode d’obtention
de la résolution dépendra fortement du type de détection utilisé.
Second harmonique acousto-optique Selb et al [71] ont montré que la génération
du second harmonique acousto-optique réduisait la taille de la source virtuelle (zone d’in-
teraction). Cela vient du fait que ces harmoniques supérieurs nécessitent plus de pression
acoustique pour être générés et sont alors conﬁnés autour du point focal acoustique. Cette
technique présente de nombreuses limitations : la zone d’interaction reste assez grande,
sa taille est diﬃcilement contrôlable, et le signal à 2fUS reste très faible. A cela il faut
ajouter son incompatibilité avec les normes biomédicales car elle nécessite plus de pression
acoustique.
Méthode du chirp Cette méthode consiste à vobuler la fréquence des ultrasons, c’est-
à-dire à la faire varier linéairement dans le temps. Wang et al l’ont d’abord implémentée
avec une détection par photomultiplicateur [89] puis avec une détection multiplexée [90].
Cela leur a permis d’atteindre des résolutions de l’ordre du millimètre dans les deux di-
rections. Dans le premier cas, la grande bande passante du photomultiplicateur permet de
faire une imagerie plein-champ en faisant correspondre le domaine fréquentiel au domaine
spatial. La limite ici est celle liée à l’utilisation d’un mono-détecteur. Forget et al [91], ont
proposé un multiplexage spatial du signal, où l’ensemble du spectre est enregistré et un
codage en fréquence est associé à chaque position selon l’axe ultrasonore. Cette technique
nécessite cependant d’avoir une ﬁgure d’interférences corrélée pendant le temps d’acqui-
sition total du signal chirp, de l’ordre de la seconde. Elle est donc incompatible avec une
imagerie in vivo par exemple.
Modulation de phase aléatoire Cette méthode que nous avons développée ici au la-
boratoire est basée sur la modulation avec un motif aléatoire à la fois de l’onde ultrasonore
et de l’onde optique [92]. L’objectif étant de créer des zones de cohérence acousto-optique
d’une façon similaire qu’en OCT. Cette méthode sera discutée plus loin dans le cadre
d’une détection à base d’holographie photoréfractive.
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Régime impulsionnel L’idée ici est d’envoyer des trains d’impulsions ultrasonores. La
résolution est directement donnée par l’étendue temporelle de l’impulsion. Les normes
acoustiques sont plus facilement atteintes et la possibilité de coupler le système avec un
dispositif échographique est plus facilement envisageable. Dans le cas d’une utilisation avec
un mono-détecteur [73,75,93], c’est la grande bande-passante de ce dernier qui permet de
résoudre directement et en continu le déplacement de l’onde ultrasonore. Il suﬃt ensuite de
relier le signal temporel à la position. Cette méthode sera aussi discutée plus en détail dans
la troisième partie de cette thèse. Avec une détection multiplexée [94], la bande passante ne
permet pas de suivre directement la propagation de l’impulsion ultrasonore dans le milieu.
Il suﬃt alors d’émettre une impulsion ultrasonore puis une impulsion lumineuse avec un
retard donné. Ce retard correspond au temps de propagation de l’impulsion ultrasonore
jusqu’à la zone que l’on souhaite imager. Dans ce cas, l’image se fait point par point
comme en régime continu de l’émission ultrasonore.
2.3 Réalisation d’un filtre spectral hyperfin pour les
photons marqués
Le ﬁltrage des photons marqués peut se faire par holeburning spectral [84,85]. L’objectif
est de créer un ﬁltre passe-bande hyperﬁn à la fréquence des photons marqués. Cette
technique de détection incohérente est insensible à la décorrélation du speckle et à sa
faible cohérence spatiale. Un tel ﬁltre peut être réalisé à très basses températures dans un
cristal dopé aux ions terres rares, où une fenêtre de transparence est créée par pompage.
Nous allons, dans cette partie, expliquer le principe du holeburning spectral dans les
milieux à élargissement inhomogène avant de montrer quelques résultats préliminaires
que nous avons obtenus. Nous allons ensuite expliciter les diﬀérentes limitations que nous
avons rencontrées et qui nous ont empêché d’implémenter notre ﬁltre dans un système
d’imagerie.
2.3.1 Phénomènes de creusement spectral dans les cristaux
dopés ions terre rare
Elargissement inhomogène
Dans certains milieux, des perturbations peuvent provoquer la dispersion des fréquences
de résonance dans le domaine spectral, on dit qu’il y a élargissement inhomogène de la
raie spectrale. Dans les gaz, cet élargissement résulte principalement de l’eﬀet Doppler.
Dans un solide, il provient généralement de la présence d’impuretés ou de défauts dans
la structure cristalline. En eﬀet, dans un cristal dopé, la position des niveaux d’énergie
dépend de l’environnement immédiat. Si le champ cristallin n’est pas uniforme dans les
sites où se trouvent les ions actifs, chaque dopant voit un environnement légèrement dif-
férent des autres, et donc chaque chaque état aura un étalement d’énergie. Les fréquences
de résonance vont alors être à leur tour distribuées. La forme de raie associée est une
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gaussienne de largeur Γinh, alors que la raie homogène Γh 3 a un proﬁl lorentzien (ﬁgure
2.3).
A basse température (quelques kelvins), la largeur inhomogène varie peu alors que
la largeur spectrale Γh individuelle de chacun des centres actifs est considérablement
réduite et peut atteindre la centaine de kilohertz. Les cristaux inorganiques dopés par
























Figure 2.3 – Élargissement inhomogène d’une transition d’un atome à deux niveaux inséré dans une
matrice cristalline et holeburning.
Creusement spectral ou holeburning
Le creusement spectral d’un trou dans le proﬁl d’absorption est plus connu sous le
nom anglo-saxon de spectral holeburning. Ce phénomène apparait dans les matériaux à
élargissement inhomogène. En eﬀet, l’illumination d’un tel milieu par un rayonnement
monochromatique de fréquence νB va exciter sélectivement les centres actifs résonnant
à cette fréquence (on parle souvent de "brûlage"). Les dopants vont être transférés vers
le niveau supérieur de la transition indépendamment des autres. Il apparaît alors dans
le proﬁl d’absorption du matériau un trou de largeur 2Γh à la fréquence d’excitation νB
(voir ﬁgure 2.3), c’est le phénomène de holeburning spectral. En régime linéaire, la pro-
fondeur du trou, qui est liée au nombre de dopants dans l’état excité, est proportionnelle
à l’énergie du rayonnement incident. Ce phénomène peut être permanent (mécanisme
photochimique) ou transitoire (transfert de population).
Dans le cas d’ions dopant un cristal inorganique, il s’agit d’un phénomène transitoire par
transfert de population. Dans le cas simple d’un système à deux niveaux, le trou spectral
est eﬀacé lorsque les ions retournent à leur état fondamental. Ainsi, la durée du trou
correspond à la durée de vie du niveau excité. Il peut exister un niveau intermédiaire de
durée de vie plus longue. Dans ce cas, les ions y sont transférés à partir du niveau supérieur
par transfert non radiatif. Ce niveau intermédiaire, dit niveau réservoir, se dépeuple à son
3. Un milieu est dit homogène lorsque tous les atomes possèdent le même spectre d’émission. Dans ce
cas, on parle de raie homogène, dont la largeur peut être très fine à basse température 6 1 MHz.
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tour avec une très grande constante de temps (transition interdite). La durée de vie du
trou correspond alors à la durée de vie de ce niveau intermédiaire (ﬁgure 2.4).
Ce phénomène est souvent étudié pour le stockage quantique [96], l’analyse spectrale de
signaux radiofréquences [97] ou le stockage d’informations temporelles ou fréquentielles.
Nous allons étudier ce phénomène ici, dans l’objectif de réaliser un ﬁltre spectral ﬁn pour
les photons marqués. Il faudra alors choisir une fréquence d’excitation νB égale à celle
des photons marqués, donc νB = (ωL ± ωUS)/2π. Ce trou dans le proﬁl d’absorption ne
laisserait passer que les photons marqués, les autres seraient complètement absorbés par le
milieu (dont le coeﬃcient d’absorption peut être très élevé hors de la raie de transparence).
Cristaux dopés ions terres rares
Les cristaux dopés aux ions terres rares possèdent les caractéristiques idéales pour la
réalisation d’un ﬁltre hyperﬁn pour les photons marqués. Leur largeur inhomogène Γinh
est comprise entre 1 et 100 GHz alors que leur largeur homogène peut être comprise entre
1 kHz et 1 MHz [98]. Ils peuvent ainsi servir à ﬁltrer des composantes spectrales proches
de quelques MHz.
Structure électronique La famille des terres rares désigne les 14 éléments qui suivent
le lanthane dans la classiﬁcation périodique et correspondent au remplissage de la couche
4f . Ils possèdent pour la plupart la structure électronique suivante :
(coeur)365s24d105p66s24fn5d1, avec 1 ≤ n ≤ 14 (2.12)
Les ions triplement ionisés perdent les électrons des sous-couches 5d et 6s. Les derniers
niveaux d’énergie sont occupés par les électrons de la sous-couche 4f . Les électrons des
couches extérieures créent un écrantage pour les électrons 4f . Les orbitales 4f sont en
eﬀet des orbitales profondes, elles subissent très peu l’inﬂuence de l’environnement. Les
transitions 4f − 4f sont interdites pour l’ion libre (règle de Laporte), mais dans une
matrice cristalline, le champ cristallin lève cette interdiction et elles deviennent possibles.
Les bandes d’absorption dues aux transitions f − f subissent moins l’élargissement dû
aux vibrations de la maille cristalline et sont donc très étroites et bien résolues (raie zero-
phonon). La probabilité d’une transition électronique zero-phonon n’existe réellement qu’à
basse température (en dessous de 40 K) et dépend aussi du couplage entre l’ion et la
matrice hôte.
Cas du Tm3+ : Y AG Le dopage d’une matrice YAG (grenat d’yttrium-aluminium :
Y3Al5O12) par des ions terres rares thulium Tm3+ se fait par substitution des ions d’Yt-
trium Y 3+ dans des sites de basse symétrie. La ﬁgure 2.4 présente un schéma des niveaux
atomiques utiles du thulium [99]. La dégénérescence des multiplets issus du couplage spin-
orbite est levée par le champ cristallin. La transition entre les sous-niveaux Stark les plus
bas des multiplets 3H6 et 3H4 possède une largeur homogène d’environ 150 kHz à 5 K
pour un cristal de Tm3+ : Y AG dopé à 0.5%. Cette largeur descend à la dizaine de kHz à
1.5 K et quelques kHz si le taux de dopage est réduit à 0.1% [100]. La largeur inhomogène
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de la transition est de l’ordre de la vingtaine de GHz. De plus le thulium ne possède
pas de structure hyperﬁne dans le YAG qui pourrait conduire à l’apparition de trous et
anti-trous supplémentaires au trou initialement creusé.
La transition 3H6 ←→ 3H4 se situe à 793 nm. Le niveau 3H4 a une durée de vie de
500 µs et se désexcite de préférence vers le niveau 3F4 en passant par le niveau 3H5 de
courte durée de vie. Le niveau 3F4 relaxe ensuite par ﬂuorescence vers le fondamental. Sa
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Figure 2.4 – Schéma des niveaux atomiques du thulium inséré dans une matrice de YAG. Les flèches
en pointillés indiquent les processus de relaxation.
Modélisation simple du holeburning spectral
Considérons un système à trois niveaux dont les transitions sont de nature inhomo-
gène. La mise en évidence d’un trou dans le spectre d’absorption (ou d’un pic dans la
transmission) se fait en deux étapes :
1. Brûlage : On prend un laser spectralement très ﬁn (idéalement un Dirac) à ωB
compris dans la largeur inhomogène. Ce laser est suﬃsament puissant (ﬂux φB) pour
modiﬁer de façon signiﬁcative les populations des niveaux spectralement proches de
ωB.
2. Lecture : On vient sonder la transmission du milieu avec un autre laser très ﬁn (ωS)
colinéaire au laser de brûlage qu’on balaye autour de ωB. Ce laser est de très faible
intensité (typiquement 10−4φB).
Nous pouvons exprimer l’absorption α(ωS) en fonction des diﬀérents paramètres (le













(ωS − ωB)2 + (Ω/2)2}, (2.13)
où N est la concentration totale d’ions, σh la section eﬃcace d’une composante homo-
gène, φS le ﬂux de photons à saturation pour lequel la population du niveau excité vaut
N/2, Γinh la largeur de la raie inhomogène, et Ω = Γh(1 +
√
1 + φB/φS).
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A partir de cette expression de l’absorption en fonction de la fréquence de lecture nous
pouvons évaluer simplement l’inﬂuence des diﬀérents paramètres. Prenons le cas d’un
milieu où nous brûlons un trou à ωB à basse température, la largeur homogène à cette
fréquence et à cette température étant égale à 150 kHz. Le laser de lecture possède une
largeur spectrale de 180 kHz (ordre de grandeur pour un laser Ti :Saphir comme celui
dont nous disposons). L’absorption à ωB du milieu d’épaisseur L à cette température est
telle que αL = 4. Nous balayons en fréquence autour de ωB. La ﬁgure 2.5 montre les
diﬀérents résultats obtenus, ωs y désigne l’écart en fréquence par rapport à la fréquence
de brûlage ωB.




















Influence de la largeur spectrale du laser sur la profondeur du trou
Trou intrinsèque
+Largeur laser brûlage
+Laser brûlage et lecture
























Influence de la largeur spectrale du laser sur la largeur du trou





















Largeur du trou en fonction du flux de brûlage





















+Laser brûlage et lecture
Figure 2.5 – Simulations de l’évolution des caractéristiques du trou : Γh = 150 kHz, ∆ωB =
180 kHz, αL = 4.
(a) Transmission du milieu dans trois cas de figure pour φB = 10φS : trou intrinsèque
(si le laser de brûlage est un Dirac), en prenant en compte la largeur spectrale du laser
pour le brûlage, puis pour le brûlage et la lecture.
(b) Transmission normalisée dans les trois cas de figure pour φB = 10φS .
(c) Évolution de la largeur du trou avec le flux de brûlage.
(d) Évolution de la profondeur du trou avec le flux de brûlage.
Les ﬁgures 2.5 (a) et (b) montrent que si nous prenons en compte la largeur spectrale du
laser dans les processus de brûlage et de lecture, le trou est moins profond et plus large que
dans le cas idéal où le laser aurait une densité spectrale en Dirac. De plus les ﬁgures 2.5
(c) et (d) montrent qu’une puissance qui maximiserait la profondeur du trou l’élargirait
aussi. Il faut savoir que l’absorption et la largeur homogène dépendent beaucoup de la
température.
La profondeur du trou creusé dans le spectre d’absorption va donc dépendre du nombre
d’ions qui pourront être excités, elle dépendra donc de l’intensité excitatrice (puissance de
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pompe). La transition 3H6 ←→ 3H4 est plus probable à basse température. La profondeur
du trou dépendra donc aussi de la température.
La largeur du trou est donnée par la convolution de la répartition spectrale de la com-
posante homogène par celle du laser. Il y a donc intérêt à utiliser un laser très ﬁn spec-
tralement, de l’ordre de la largeur homogène. Encore une fois, la température peut avoir
son inﬂuence, les composantes homogènes étant mieux séparées à basse température, on
pourra être plus sélectif. Dans le cas contraire, on pourrait exciter une composante voi-
sine, ce qui élargirait le trou. De même, si le trou peut être plus profond à des puissances
plus élevées, il peut être aussi plus large, car il y aurait dans ce cas assez d’énergie pour
exciter la queue de la lorentzienne de la composante voisine.
2.3.2 Montage expérimental pour le holeburning
Nous avons utilisé des cristaux Tm3+ : Y AG dopés à 2% dans le but de créer une raie
de transparence à la fréquence des photons marqués et assez ﬁne pour avoir une bonne
discrimination des diﬀérentes bande spectrales acousto-optiques. Avant d’implémenter cela
dans un montage d’acousto-optique ou un milieu diﬀusant, nous avons d’abord commencé
par faire du holeburning avec des ondes planes. L’objectif est de vériﬁer la faisabilité de
cette expérience avec le matériel en notre possession et d’analyser les performances que
nous pouvons atteindre.
Matériel expérimental Voici la liste et quelques caractéristiques importantes du ma-
tériel utilisé :
• Un laser Ti :Saphir accordable (Coherent MBR 110) pompé par un laser Nd :YAG
doublé pompé par diode (Coherent Verdi 5 W). Ce laser peut émettre à 793 nm
(transition qui nous intéresse) avec une largeur spectrale donnée par le constructeur de
l’ordre de 75 kHz. Cette valeur est loin de la valeur réelle qui est due à l’environnement
de notre laser et que nous estimons autour de 200 kHz plutôt. Il s’agit d’un laser en
anneau équipé d’un étalon Fabry-Perot intracavité (intermode de la cavité égal à 350
MHz) et d’un ﬁltre de Lyot pour l’accordabilité (largeur de mode 225 GHz). Nous
pouvons donc ajuster la fréquence à 0.5 cm−1 près. Au meilleur de sa forme, ce laser
a une puissance de 600 mW.
• Deux modulateurs acousto-optiques AA OptoElectronics fonctionnant autour de 80
MHz avec une eﬃcacité de diﬀraction de 70%, précédés de deux ampliﬁcateurs de
puissance large bande, eux-mêmes alimentés par deux générateurs de fonction Agilent
33220A.
• Une photodiode Silicium à gain variable Thorlabs PDA 36A de surface active 3.6 mm
x 3.6 mm et de bande passante à 0dB égale à 17 MHz.
• Un cryostat Janis (modèle STVP-100) équipé d’un contrôleur de température Lake-
Shore 321 et refroidi à l’hélium liquide.
• Deux cristaux de Tm3+ : Y AG dopés à 2% achetés chez Scientiﬁc Materials Corp.
de dimensions : 10x10x2 mm et 10x10x4 mm dont nous avons mesuré l’absorption
entre 680 et 820 nm (ﬁgures 2.6 et 2.7). Les cristaux sont ﬁxés à la laque argent sur
un support fabriqué par nos soins.
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Figure 2.6 – Spectre d’absorption du Tm3+ : Y AG entre 680 et 820 nm à température ambiante.
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Figure 2.7 – Spectres d’absorption du Tm3+ : Y AG entre 680 et 820 nm à température ambiante
(détails). (a) multiplet 3F3 et (b) multiplet 3H4.
Principe de l’expérience L’expérience de holeburning est réalisée en deux étapes,
brûlage puis lecture. La ﬁgure 2.8 montre le schéma de l’expérience. Un faisceau modulé
à 76 MHz (ordre 1 du premier modulateur acouto-optique, MAO1) est focalisé dans le
cristal placé dans le cryostat : c’est le faisceau de brûlage. Un second faisceau issu du
second modulateur acousto-optique (MAO2) sert de faisceau de lecture. Nous appliquons
un balayage de fréquence au modulateur MAO2 autour de la fréquence de brûlage (entre 72
et 80 MHz) pour reconstruire le ﬁltre et visualiser le trou. Nous avons d’abord implémenté
des séquences de brûlage longues de l’ordre de 400 ms suivies de séquences de lecture de
1 ms, avant d’opter pour un brûlage en continu. En eﬀet, le temps de vie du niveau
réservoir du Thulium à 793 nm est de l’ordre de 10 ms. Il faut donc lire le trou avant que
celui-ci ne s’eﬀace. Nous balayons en fréquence sur 8 MHz en 1 ms en transmission. Nous
nous attendons alors à observer un pic de transmission centré à 76 MHz correspondant
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au trou dans l’absorption. Le signal est transmis est collecté par une lentille sur une
photodiode rapide. L’ensemble faces du cryostat et faces du cristal possède un coeﬃcient
de transmission de 0.72 en prenant en compte l’indice de réfraction du YAG. Cette valeur
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Figure 2.8 – Schéma de l’expérience de holeburning (MAO = Modulateur Acousto-Optique).
Dans le but d’atteindre une bonne eﬃcacité de brûlage, il faut utiliser un ﬂux φB
plusieurs fois supérieur au ﬂux de saturation φS. La meilleure conﬁguration est de pomper
de façon homogène sur la totalité de la surface du cristal avec un puissance suﬃsante.
Li et al. montrent l’augmentation du rapport signal à bruit de leur détection de photons
marqués en fonction de la surface de la taille du faisceau pompe [101]. Dans notre cas, nous
n’avons pas assez de puissance disponible pour pouvoir créer l’inversion de population
sur la totalité de la surface du cristal. Nous avons donc décidé de focaliser les deux
faisceaux dans le cristal. L’idéal est d’avoir une taille de faisceau de lecture au niveau du
cristal inférieure à celle du faisceau de brûlage, aﬁn de lire uniquement au niveau de la
surface pompée. Nous estimons la taille des faisceaux dans le cristal grâce à la formule
de conjugaison du "waist" 4. Nous trouvons 400 µm et 550 µm respectivement pour les
faisceaux de brûlage et de lecture. Ce n’est certes pas la conﬁguration idéale mais pour des
raisons d’encombrement, nous ne pouvions pas utiliser de lentilles de plus courtes focales.
Les expériences ont été réalisées à 5.6 K. Nous ne pouvions pas descendre en dessous
de cette température avec le système à notre disposition. Nous avons pu atteindre une
température de 4.7 K en remplissant le cryostat d’hélium liquide mais cela engendrait des
bulles qui perturbaient notre signal optique. Pour descendre plus bas, il faudrait pomper
l’hélium pour passer le point λ.
Enﬁn, nous cherchons à minimiser le signal au niveau de la photodiode en l’absence
de pompe en tournant le ﬁltre de Lyot. En eﬀet, notre monochromateur n’étant pas très
précis, nous cherchons à minimiser la transmission autour de 793 nm pour être le plus




(d− f)2 + q2 où f est la focale de la lentille, w le waist objet, w
′
le waist image, d la
distance lentille-waist objet et q = πw2/λ la distance de Rayleigh objet.
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2.3.3 Résultats préliminaires
Nous avons réalisé plusieurs expériences de holeburning. Le brûlage se fait avec un
faisceau de puissance maximale 350 mW, la lecture avec un faisceau d’environ 1 mW. Nous
avons mesuré la profondeur du trou maximale que l’on pouvait atteindre, sa variation avec
la puissance de pompe ainsi que l’épaisseur du trou. Nous avons ensuite essayé ce creuser
un trou et de le lire avec un faisceau ayant traversé un milieu faiblement diﬀusant.
Profondeur du trou La ﬁgure 2.9 montre le signal brut mesuré à l’oscilloscope pour
diﬀérentes puissances de brûlage à 5.6 K. Il s’agit du signal transmis à travers le cristal
en fonction de la fréquence. Nous remarquons que plus la puissance de pompe est élevée,
plus la transmission à 76 MHz est élevée. La largeur du trou augmente aussi avec la
puissance de pompe. Nous pouvons calculer le coeﬃcient d’absorption du cristal (ﬁgure
2.10 (a)) en présence de pompe et sans pompe. Dans cette expérience nous avons pu faire
chuter le coeﬃcient d’absorption de ∆α = 1.4 cm−1 à partir de α0 = 7.6 cm−1 qui est
la valeur du coeﬃcient d’absorption mesurée à cette température et à la longueur d’onde
utilisée. Cette valeur est encore plus élevée à plus faible température (α0 = 14 cm−1 à
1.6 K [99]). Le faible écart par rapport aux valeurs données dans la littérature autour de
cette température viendrait de notre incertitude sur notre longueur d’onde [84, 85].



























Figure 2.9 – Signal transmis en volts à travers le cristal de Tm3+ : Y AG à 5.6 K pour différentes
puissances de pompe, en fonction de la fréquence de lecture. La lecture se fait avec un
faisceau de 1.5 mW.
A partir de ces données, nous pouvons ainsi extraire la profondeur du trou, déﬁnie
comme ∆α/α0 , pour chaque puissance de pompe, comme le montre la ﬁgure 2.10 (b).
La profondeur maximale que nous avons pu atteindre est de 18.5%. Nous sommes donc
loin d’une transparence totale. Mais l’évolution est conforme à la théorie, à savoir que
la profondeur augmente avec la puissance de pompe. Cependant la courbe expérimentale
(cercles bleus) sature plus vite que la courbe théorique (en noir) calculée pour une puis-
sance maximale de 305 mW équivalente à 0.88 fois la puissance de saturation. Cela montre
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que nous n’avons pas atteint le ﬂux de saturation et pourtant notre courbe expérimentale
sature. Il peut y avoir plusieurs raisons à cette faible valeur. Nous ne sommes peut-être
pas à la bonne longueur d’onde (il faut être sur le pic à mieux que 1 cm−1 près sinon il
est possible d’exciter une raie voisine). De plus, le fait de ne pas pouvoir descendre à plus
basses températures fait que les raies homogènes ne sont pas assez bien séparées pour
une excitation très sélective. D’ailleurs, nous avons remarqué que le trou disparaissait à
partir de 6.2 K, ce qui montre que l’expérience est très sensible à la température car la
probabilité d’exciter la transition en dépend beaucoup.
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Figure 2.10 – (a) Coefficient d’absorption mesuré en fonction de la fréquence de lecture avant et
après l’étape de brûlage. (b) Profondeur du trou ∆α/α0 en fonction de de la puis-
sance de pompe. En cercles bleus les données expérimentales et en noir l’estimation
théorique pour un flux de saturation φB = 0.88φS .
Largeur du filtre La ﬁgure 2.11 montre que la largeur à mi-hauteur des trous aug-
mente avec la puissance de pompe. Pour une puissance maximale correspondant à un
trou de profondeur maximale, la largeur est de 850 kHz. Cette valeur dépend de plusieurs
paramètres que sont la largeur homogène et la largeur spectrale du laser. Elle dépend
grandement de la température car d’une part la largeur de la raie homogène en dépend
et d’autre part la possibilité d’exciter une raie voisine peut être aussi la cause de l’élar-
gissement. Nous n’avons pas pu ajuster les courbes théoriques et expérimentales pour la
largeur du trou pour la raison qu’expérimentalement, l’augmentation avec la puissance de
pompe est beaucoup plus rapide que ne le prévoit la théorie. Cela est aussi lié aux causes
d’élargissement citées plus haut, dans la mesure où le modèle théorique suppose que l’on
excite une seule et unique raie.
Amélioration Les caractéristiques du ﬁltre de Lyot et de l’étalon Fabry-Perot font que
nous ne pouvons pas changer la longueur d’onde de façon continue. Notre monochromateur
n’étant pas assez précis, nous avons emprunté un "Lambda-mètre" (Burleigh WA 2000)
précis au centième de nanomètre dans lequel nous avons injecté une partie d’un faisceau à
travers une ﬁbre monomode. Nous avions alors un meilleur moyen de contrôler la longueur
d’onde. Nous avons mesuré les sauts de longueur d’onde suivant en tournant le ﬁltre de
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Figure 2.11 – Largeur à mi-hauteur des trous d’absorption en fonction de la puissance de brûlage.
Lyot : 792.68 nm puis 793.18 nm puis 793.66 nm. Nous ne sommes jamais à 793,00 nm. Le
but ensuite a été de faire varier la longueur d’onde grâce la rotation du ﬁltre de Lyot et
à l’inclinaison de la lame étalon de façon à minimiser la transmission totale par le cristal
(sans pompe) tout en restant à 793 nm. La ﬁgure 2.12 montre que, dans ce cas-là, la chute
de l’absorption est beaucoup plus élevée et nous atteignons une profondeur de trou de
60%. Dans cette expérience, nous sommes donc sur la raie d’absorption, la preuve en est




























Figure 2.12 – Coefficient d’absorption du cristal de Tm3+ : Y AG en fonction de la fréquence de
lecture. La variation correspond ici à un trou de 60%.
Holeburning en régime de diffusion Toutes les expériences présentées plus haut ont
été faites avec des ondes planes. L’objectif étant de ﬁltrer des photons marqués diﬀusés,
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nous avons introduit une cuve remplie d’un mélange d’eau et d’Intralipide 10% 5 sur le
trajet du faisceau sonde. En injectant 200 mW dans la cuve, nous arrivons à collecter 8 mW
grâce à des lentilles qui permettent ensuite de focaliser la lumière dans le cryostat. Nous
observons un trou mais le signal est extrêmement faible et instable. La limite de notre
montage devient alors la puissance du laser puisque sa plus grande partie est utilisée pour
la sonde. Nous n’avons plus assez de puissance de pompe pour brûler le trou. Il s’ajoute
à cela qu’à force de régler la longueur d’onde de notre laser et de toucher aux diﬀérents
éléments de la cavité, celui-ci a perdu de sa puissance pour ne sortir que 250 mW en tout.
Nous avons ajouté un transducteur ultrasonore pour marquer des photons et observé le
signal en sortie du cryostat. Nous avons utilisé une carte d’acquisition pour analyser le
spectre de fréquence du signal transmis mais aucune diﬀérence marquante n’a été observée
entre les signaux avant et après brûlage.
2.3.4 Discussion
Limitations techniques Nous avons réussi à fabriquer un ﬁltre spectral ﬁn grâce à
un processus de holeburning à basse température dans un cristal de Tm3+ : Y AG. Les
résultats obtenus sont prometteurs. En eﬀet, la profondeur de trou atteinte de 60% et la
largeur de 850 kHz permettraient de ﬁltrer les photons marqués en absorbant les photons
diﬀusés non décalés en fréquence. Cependant, ce ﬁltre a été réalisé avec des ondes planes.
Dès que nous avons introduit un milieu diﬀusant, nous avons été très vite limités par la
puissance de notre laser. L’équipe de Wang [84,85], disposait du même laser mais avec une
puissance de 2 W en sortie soit, 8 fois la puissance dont nous disposions à la ﬁn de notre
expérience. Il aurait été aussi souhaitable de descendre à de plus faibles températures (2
K) pour espérer atteindre une transparence totale et être plus sélectif au niveau de la raie
homogène.
Perspectives Malgré ces limitations techniques, il est envisageable de poursuivre ces
expériences si nous disposons de plus de puissance optique. Le grand avantage du ﬁltrage
des photons marqués par holeburning spectral est l’immunité par rapport au speckle.
Avec un tel ﬁltre, nous ne serions gênés ni par la faible cohérence liée au speckle ni par
sa décorrélation. Cependant, cette méthode reste assez complexe à mettre en place et
onéreuse du fait de l’utilisation de l’hélium liquide et du travail à basse température.
En perspective, il faudra rendre le montage plus ﬂexible en utilisant des ﬁbres à grand
coeur en entrée et en sortie du cyostat. On peut aussi augmenter la durée de vie du trou
par eﬀet Zeeman et atteindre ainsi plusieurs secondes [102]. En eﬀet, en appliquant un
champ magnétique au cristal, il est possible d’éclater le niveau fondamental en niveaux
hyperﬁns, ce qui va augmenter le temps de relaxation et donc du trou creusé.
5. L’Intralipide est une émulsion constituée d’huile de soja, souvent utilisée en perfusion comme apport
calorique chez un malade qui ne peut plus se nourrir par voie entérale (grâce à son tube digestif). Nous
allons utilisé cette émulsion pour préparer tout nos gels multi-diffusants.
2.4. Conclusion 49
2.4 Conclusion
L’imagerie acousto-optique est basée sur la modulation de la lumière diﬀusée par une
onde ultrasonore. L’onde acoustique va avoir un eﬀet cohérent sur l’onde optique en
modulant sa phase. Cette modulation de phase résulte à la fois de la modulation des trajets
optiques créée par le mouvement des diﬀuseurs, lui-même généré par l’onde acoustique
et de la modulation de l’indice de réfraction du milieu engendrée par cette même onde
de pression. Dernièrement, il a été démontré expérimentalement qu’il était possible de
moduler de la lumière incohérente à travers une modulation d’amplitude de l’onde aussi
causée par l’onde acoustique, mais cet eﬀet reste très faible.
La modulation acoustique de la lumière se manifeste par l’apparition de bandes spec-
trales très proches et de faible énergie, appelées photons marqués, qu’il faut réussir à
détecter. Cette modulation est proportionnelle aux ﬂux acoustique et lumineux au niveau
de la zone d’interaction.L’imagerie acousto-optique a pour objectif de détecter ces photons
marqués aﬁn de remonter à une information optique locale en profondeur, la localisation
étant donnée par les ultrasons. De nombreuses méthodes ont été utilisées pour apporter
une résolution axiale à l’imagerie (selon l’axe ultrasonore) dans le but d’atteindre des
résolutions de l’ordre du millimètre à plusieurs centimètres de profondeur.
Plusieurs techniques ont été proposées pour la mesure de la quantité de photons marqués
à une position du foyer ultrasonore. Il existe deux groupes de techniques. Les méthodes
de nature cohérente, qui font une mesure directe de la modulation où la convertissent
en modulation d’intensité. Cela peut se faire en enregistrant une ﬁgure d’interférence
avec un bras de référence à la fréquence des photons marqués. Nous avons vu qu’il est
possible d’utiliser soit un monodétecteur moyennant une adaptation de front d’onde à
travers un cristal photoréfractif par exemple, soit un détecteur multiplexé. Le second
groupe de techniques s’appuie sur une détection dite incohérente dans la mesure où elle
est insensible aux problématiques liées au speckle. Il s’agit dans ce cas-là, de fabriquer un
ﬁltre de fréquences très ﬁn centré sur les photons marqués. Nous avons montré qu’il était
possible de fabriquer un tel ﬁltre grâce au phénomène de holeburning spectral dans un
cristal dopé ions terres rares. Cette méthode de ﬁltrage reste assez complexe à mettre en
place à cause des basses températures.
Dans la suite de cette thèse nous nous intéresserons à deux techniques interférométriques
diﬀérentes pour la détection des photons marqués. La première est l’holographie hétéro-
dyne hors-axe présentée dans la seconde partie de la thèse. La deuxième est l’holographie
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étecter de façon cohérente des photons marqués revient à eﬀectuer une détection co-
hérente d’un signal optique spatialement incohérent. L’utilisation d’une détection
cohérente directe qu’elle soit multiplexée ou non a très vite montré ses limites et im-









Figure 3.1 – Détection interférométrique des photons marqués (détecteur multiplexé).
Cette dernière méthode a déjà montré sa grande sensibilité en permettant de faire une
détection des photons marqués au bruit shot [79, 94]. Cependant, aucune évolution n’a
été réalisée ces cinq dernières années dans l’utilisation de cette méthode de détection. La
principale limite est la cadence des caméras, le temps d’acquisition en est alors très long.
Par ailleurs, Rousseau et al. ont montré que l’utilisation d’un laser à longues impulsions
permettait d’augmenter la sensibilité de l’imagerie acousto-optique par holographie photo-
réfractive [103]. Les normes médicales imposant l’utilisation d’une excitation ultrasonore
impulsionnelle, il est naturel de penser à utiliser une source lumineuse impulsionnelle. Cela
permettrait, d’une part, de diminuer la puissance optique moyenne reçue par l’échantillon
et, d’autre part, d’augmenter la quantité de photons marqués détectée en augmentant la
puissance crête de l’illumination.
Nous avons alors décidé de combiner ces deux modalités, l’holographie numérique hé-
térodyne hors-axe et l’utilisation d’une illumination impulsionnelle, aﬁn d’améliorer la
sensibilité de la détection des photons marqués.
Dans ce chapitre, nous allons, dans une première partie, décrire le principe de l’hologra-
phie numérique hétérodyne hors-axe. Nous montrerons que cette méthode permet de faire
une détection sélective du champ des photons marqués. Dans une seconde partie, nous
décrirons le montage expérimental combinant l’utilisation d’un laser à longues impulsions
et d’une caméra rapide, et nous en ferons une caractérisation sur un milieu diﬀusant sta-
tique. Nous présenterons enﬁn les premiers résultats obtenus pour la détection de photons
marqués.
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3.1 Principe de l’holographie numérique hétérodyne
hors-axe
Depuis sa découverte par Denis Gabor en 1948 [104], l’holographie a connu de nom-
breuses améliorations, surtout depuis le passage à l’ère digitale. L’objectif de l’holographie
est d’enregistrer sur un support en deux dimensions la phase et l’amplitude constituant
le champ issu d’un objet ayant reçu une illumination cohérente. L’enregistrement des in-
terférences entre ce champ objet et une onde de référence constitue l’hologramme. Cet
hologramme en deux dimensions permet par la suite de reconstruire un objet en trois di-
mensions en étant éclairé à nouveau par la même référence. En holographie digitale cette
étape est réalisée numériquement.
3.1.1 Évolution des techniques holographiques
Lors des premières expériences d’holographie, des faisceaux objet et référence parallèles
étaient utilisés. L’enregistrement de l’hologramme était réalisé sur une plaque photogra-
phique [104]. Cette conﬁguration fait que le faisceau de reconstruction et les images réelle
et virtuelle sont superposés. Très vite, une conﬁguration d’holographie hors-axe a été
adoptée aﬁn de séparer les diﬀérentes images [105]. Un angle est introduit entre le faisceau
référence et le faisceau objet. La ﬁgure 3.2 montre le principe de base de l’holographie











Image virtuelle Image réelle
Enregistrement Lecture
Figure 3.2 – Illustration du principe de l’holographie. A gauche, la phase d’enregistrement. A droite,
la phase de lecture faisant apparaître en plus de l’image réelle, une image virtuelle.
Les ﬁlms photographiques utilisés aux débuts ont vite laissé place à des détections
numériques permettant d’accéder plus facilement aux données et de faire des analyses nu-
mériques quantitatives [106]. En 1994, Schnars et Jüptner réalisent le premier hologramme
numériquement reconstitué grâce à une caméra CCD et une conﬁguration hors-axe [107].
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La conﬁguration hors-axe présente l’inconvénient de limiter la taille de l’objet à recons-
truire dans la mesure où il faut veiller à ce que les ordres ne se superposent pas [108].
La résolution spatiale est aussi altérée. En eﬀet, l’introduction d’un angle diminue l’inter-
frange de la ﬁgure d’interférences. Le détecteur étant discrétisé, cet angle doit alors être
limité à quelques degrés aﬁn que l’interfrange reste supérieur à la taille d’un pixel.
Par la suite, l’holographie hétérodyne a été introduite par Yamagushi et Zhang [109],
permettant ainsi de séparer les diﬀérents ordres dans une conﬁguration in-line (faisceaux
référence et objet parallèles). Un décalage de phase est appliqué à l’onde de référence et
diﬀérentes images sont enregistrées pour diﬀérentes valeurs de la phase. La soustraction
de ces images permet ensuite de supprimer l’ordre non désiré. Ce décalage de phase peut
être introduit par un simple décalage de fréquence du faisceau référence [110, 111]. Cette
méthode permet d’introduire des déphasages de façon très précise, il est donc possible
d’exploiter les diﬀérences de phase entre chaque pixel du détecteur. Cette information
permet alors de reconstruire le champ à n’importe quelle position à partir du champ
enregistré au niveau du plan de la caméra.L’holographie hétérodyne permet de palier aux
deux principales limitations de l’holographie hors-axe, à savoir la résolution et le champ
de vision.
L’holographie hétérodyne hors-axe résulte du couplage des deux méthodes. Il a
été montré que cette technique permet d’atteindre une sensibilité ultime [112]. Il est alors
possible de ﬁltrer les ordres 0 et -1, ainsi que le bruit technique introduit par la référence.
La limite quantique de bruit correspondant à un photo-électron par pixel reconstruit peut
être atteinte [113].




















Figure 3.3 – Configuration optique de détection par holographie numérique hors-axe. Le champ
objet ES issu du milieu diffusant est filtré par un diaphragme. Le champ référence ER,
interfère avec le champ objet sur un détecteur matriciel. L’angle θ introduit entre les
deux faisceaux permet de réaliser le filtrage spatial numérique.
Notre objectif est la mesure de la quantité de photons marqués. Nous savons que la
modulation acousto-optique se manifeste par l’apparition dans le spectre de la lumière de
bandes latérales. Aﬁn de ﬁltrer une de ces deux bandes spectrales nous allons utiliser la
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méthode d’holographie hétérodyne 1 hors-axe (ﬁgure 3.3).
L’objectif est donc de séparer la contribution des photons marqués au niveau du dé-
tecteur de celle des photons non marqués. Nous inscrivons alors un hologramme avec le
champ des photons marqués. Le traitement numérique de cet hologramme va nous per-
mettre de séparer les diﬀérentes contributions. Il est à noter que pour notre application il
n’est pas nécessaire de reconstruire le champ objet. L’information que nous recherchons
est directement accessible dans l’hologramme, il n’existe alors pas de phase de re-lecture.
Enregistrement de l’hologramme Considérons un champ objet (signal) noté ES et
un champ référence ER. Nous allons adopter une notation complexe pour ces champs aﬁn
de pouvoir découpler formellement les parties temporelles et spatiales du signal que l’on
va traiter indépendamment par la suite. Ces champs s’écrivent alors :
ES(x, y, z, t) = AS(x, y, z)eiωSt (3.1)
ER(x, y, z, t) = ARei(kRxx+kRyy)eiωRt (3.2)
où kRx = 2piλ sin(θ) = 2π uRx et kRy =
2pi
λ
sin(ζ) = 2π uRy, l’onde de référence présentant
un angle θ par rapport à l’onde objet. AR est une constante telle que A2R = IR.
Ces champs s’ajoutent dans le plan du détecteur qui est sensible à l’intensité IH(x, y, L, t)
déﬁnie comme :
IH(x, y, L, t) = |ES(x, y, L, t) + ER(x, y, L, t)|2 (3.3)
= (ES(x, y, L, t) + ER(x, y, L, t)) . (ES(x, y, L, t) + ER(x, y, L, t))∗
IH représente l’intensité de l’hologramme. Cet hologramme, s’il avait été enregistré sur
une plaque photographique et éclairé par le faisceau référence, aurait permis de restituer
l’objet.
Densité spectrale spatiale d’énergie L’expression de IH fait apparaître diﬀérents
termes :
IH(x, y, L, t) = IS(x, y, L, t) + IR
+ES(x, y, L, t)E∗R(x, y, L, t)
+E∗S(x, y, L, t)ER(x, y, L, t) (3.4)
où IS(x, y, L) = |ES(x, y, L)|2. Les premiers termes correspondent aux intensités des
champs objet et référence, ils ne contiennent pas d’information de phase. Les autres consti-
tueront notre signal utile et sont proportionnels au champ signal ou à son conjugué.
1. Le mot "hétérodyne" peut avoir deux significations. Il correspond d’abord à l’introduction d’un
décalage de fréquence sur le bras référence égale à la fréquence des ultrasons pour n’inscrire que l’holo-
gramme des photons marqués. Il correspond aussi au décalage de fréquence introduit pour la réalisation
d’une holographie à décalage de phase. Nous sommes dans une configuration de double hétérodynage.
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IH peut être décomposé dans l’espace des fréquences spatiales grâce à une transformée
de Fourier à deux dimensions. Par analogie à la densité spectrale d’énergie (DSE), il est
donc judicieux de s’intéresser à la densité spectrale spatiale d’énergie Γ aﬁn d’accéder à
la quantité d’énergie portée par chaque composante spatiale du spectre.
Nous déﬁnissons alors Γ(ux, uy, z, t) tel que :
Γ(ux, uy, z, t) = |TF [IH(x, y, z, t)](x,y)|2 (3.5)
où u = (ux, uy, uz) est le vecteur des fréquences spatiales lié au vecteur d’onde de propa-
gation du champ k = (kx, ky, kz) par la relation u = k/2π. TF représente la transformée
de Fourier spatiale selon les coordonnées (x, y).
La conﬁguration hétérodyne hors-axe nous permettra de séparer les diﬀérentes compo-
santes spectrales dans l’espace des fréquences spatiales. Dans un souci de clarté et aﬁn de
bien mettre en évidence les avantages du ﬁltrage spatial et temporel, nous allons traiter
ces deux parties du problème séparément.
3.1.3 Filtrage spatial du signal utile
En ne considérant que la partie spatiale des champs, l’équation 3.4 devient :
IH(x, y, L) = IS(x, y, L) + IR
+ARe−i(kRxx+kRyy)AS(x, y, L)
+ARei(kRxx+kRyy)A∗S(x, y, L) (3.6)
Analyse des différentes contributions dans l’espace de Fourier En holographie
classique, la lecture de l’hologramme se fait par illumination de celui-ci par la même
onde de référence. Il est possible de restituer le champ objet en multipliant l’intensité
de l’hologramme IH par le champ de référence. En holographie digitale, une intégrale
de Fresnel-Kirchhoﬀ permet de réaliser la reconstruction dans un plan z. Pour notre
application, nous allons nous limiter au calcul du spectre de l’hologramme.
En écrivant la transformée de Fourier en deux dimensions du champ E(x, y, z) comme :
E˜(x, y, z) =
∫
ℜ2
E(ux, uy, z)exp(−2iπ(uxx+ uyy))duxduy (3.7)
Le champ E(ux, uy, z) représente alors le coeﬃcient associé à la décomposition du champ
E˜(x, y, z) sur la fonction périodique exp(−2iπ(uxx + uyy)) dans l’espace des fréquences
spatiales. Cette décomposition est locale au plan z considéré.
Nous pouvons alors exprimer la transformée de Fourier spatiale de IH(x, y, L) :
I˜H(ux, uy, L) = I˜S(ux, uy, L) + IR.δ(ux, uy) ordre 0
+ ARA˜S(ux, uy, L) ∗ δ(ux + uRx, uy + uRy) ordre +1
+ ARA˜∗S(ux, uy, L) ∗ δ(ux − uRx, uy − uRy) ordre -1 (3.8)
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où ∗ et δ représentent respectivement le produit de convolution et la fonction de Di-
rac. Les trois termes de l’expression 3.8 représentent les trois ordres dans l’espace des
fréquences spatiales :
• L’ordre 0 est au centre dans l’espace des fréquences spatiales, et correspond à l’inten-
sité non distribuée sur les ordres. Cette contribution est proportionnelle à l’intensité
de la référence et à l’intensité non modulée du faisceau objet.
• L’ordre +1 est décalé de (−uRx,−uRy) et est proportionnel à l’amplitude du champ
objet.




































Figure 3.4 – Représentation de la distribution des champs dans l’espace des fréquences spatiales
(uR = (uRx, uRx)). Le spectre est obtenue en effectuant la transformée de Fourier de
IH). Il est composé de l’autoconvolution du champ référence (1), l’autoconvolution du
champ objet (2), le champ objet modulé (3) et son conjugué (4). Le fond (5) représente
le bruit.
L’inﬂuence du facteur de phase dû à l’angle de la référence se manifeste par une transla-
tion dans l’espace des fréquences spatiales, cela est représenté sur la ﬁgure 3.4. Les ordres
-1 et +1 sont distribués symétriquement par rapport à l’ordre 0. Toute information de
phase contenue dans le champ objet ou référence sera donc séparée des composantes conti-
nues ou du bruit. Le choix d’un angle adéquat permet ainsi de séparer les composantes
sans recouvrement.
La configuration hors-axe permet donc de réaliser un filtrage spatial de
l’information utile.
La forme des contributions (3) et (4) de la ﬁgure 3.4 est le résultat de la répartition
spatiale du champ objet convoluée par celle de la référence dans le plan objet z = 0.
Par exemple, si le diaphragme utilisé pour ﬁltrer le champ objet dans le plan objet (voir
ﬁgure 3.3) est circulaire et que l’image virtuelle du faisceau référence dans le plan objet
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est ponctuelle, les contributions ont une forme circulaire.
3.1.4 Filtrage temporel du signal
L’holographie à décalage de phase possède à l’origine l’avantage de supprimer l’image
conjuguée et de permettre de reconstruire l’objet dans n’importe quel plan d’imagerie
[109]. Dans des cas où l’onde objet est très faible en amplitude, l’holographie à décalage
de phase permet d’améliorer le contraste de la détection. L’hétérodynage permet en eﬀet
d’ampliﬁer le champ que l’on souhaite mesurer.
Sa mise en pratique passe par la modulation de la ﬁgure d’interférences (hétérodynage).
Il a été montré qu’un décalage en fréquence des deux bras permet de réaliser un décalage
de phase très précis [111].
Nous considérons, comme dans la partie précédente, les champs objet et référence sui-
vants :
ES(t) = ASeiωSt (3.9)
ER(t) = AReiωRt (3.10)
Dans le même souci de simpliﬁcation, nous ne prenons en compte que la partie tem-
porelle des champs. Les amplitudes complexes AS et AR dépendent des cordonnées de
l’espace.
Nous appliquons un décalage en fréquence à l’onde de référence tel que (ωL étant la
pulsation de la source laser) :
ωS = ωL et ωR = ωL + ωmod (3.11)
Ce décalage provoque un battement des deux ondes : la ﬁgure d’interférences est alors
modulée au cours du temps. Ce battement peut être échantillonné par un détecteur lent.
Pour que ce battement soit dans la bande passante du détecteur, le décalage de fréquence
de la référence doit être égal à la fréquence d’échantillonnage de la caméra ωC divisée par





Ainsi, nous pouvons écrire l’intensité au niveau du détecteur :





Les deux premiers termes de l’équation 3.13 constituent la partie homodyne de l’in-
tensité. Dans la partie hétérodyne (deux derniers termes), deux fréquences de battement
apparaissent. L’équation 3.13 montre aussi que le décalage de phase permet de diﬀérencier
les ordres de diﬀraction. La démodulation consisterait à calculer la transformée de Fourier
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temporelle de la partie hétérodyne échantillonnée.
Démodulation n-phases Cette démodulation peut aussi être réalisée en enregistrant
un nombre n d’images pour n valeurs de la phase, c’est-à-dire à des instants diﬀérents.
L’acquisition des images est réalisée grâce à une caméra possédant une certaine cadence
telle que : ωC = nωmod. La caméra enregistre donc une séquence de n images Ik à chaque
instant tk = k 2piωC .
Ainsi chaque image Ik est acquise pour une valeur du déphasage ωmodt tel que :
Ik = IH(ωmodt =
2kπ
n
) k ∈ {0, ..., n− 1} (3.14)
L’intensité de chaque image s’écrit alors :











Une combinaison linéaire des n images permet de réaliser la démodulation du signal.









La transformée de Fourier spatiale en deux dimensions permet ensuite d’obtenir la
répartition des champs dans l’espace des fréquences spatiales.
• Interférométrie 4-phases :
Le cas n = 4 est le plus souvent employé car il permet d’éliminer les ordres -1 et 0 de


















Le premier et le dernier termes de l’expression 3.17 sont nuls. Le terme central, propor-
tionnel à AS, est maximisé. L’hologramme ne contient donc que l’ordre +1 correspondant
à l’image réelle et proportionnel à l’amplitude du champ objet.
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• Interférométrie 2-phases :







= (I0 − I1)
= (IS + IR + ASA∗R + A
∗
SAR)− (IS + IR + ASA∗Re−ipi + A∗SAReipi)
= 2.ASA∗R + 2.A
∗
SAR (3.18)
L’interférométrie 2-phases permet alors de supprimer les termes non-modulés (ordre 0).
Les ordres -1 et +1 restent présents mais possèdent 2 fois plus d’énergie. Cela permet
donc d’améliorer le rapport signal à bruit.
• L’holographie hétérodyne permet d’augmenter la sensibilité de la mesure
en amplifiant le champ que l’on souhaite mesurer. Dans le cas n = 4, elle permet
de supprimer l’information inutile. Dans le cas n = 2, elle permet de supprimer la par-
tie homodyne et ampliﬁe dans une moindre mesure les composantes proportionnelles au
champ objet ou à son conjugué. Dans le cas où l’amplitude du champ objet est très faible,
un facteur 2 d’ampliﬁcation est non négligeable.
3.1.5 Couplage "holographie hétérodyne" et "holographie hors-
axe"
Le couplage des deux modalités (ﬁltrage spatial et temporel) permet à l’holographie
d’atteindre une très bonne sensibilité et d’être limitée par le bruit shot [112].
Considérons le cas où l’on réalise une interférométrie 2-phases en conﬁguration hors
axe. L’intensité de l’hologramme s’écrit alors :
EH(x, y, L, t) = 2.AS(x, y, L)ARe−i(kRxx+kRyy)
+ 2.A∗S(x, y, L)ARe
+i(kRxx+kRyy) (3.19)
et donc :
E˜H(ux, uy, L, t) = 2ARA˜S(ux, uy, L) ∗ δ(ux + uRx, uy + uRy) ordre +1
+ 2ARA˜∗S(ux, uy, L) ∗ δ(ux − uRx, uy − uRy) ordre -1 (3.20)
L’hologramme dans l’espace des fréquences spatiales ne contient que deux ordres séparés
et ampliﬁés par hétérodynage.
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Filtrage du bruit L’ampliﬁcation hétérodyne permet de rendre négligeables les bruits
techniques de la détection (bruit thermique, courant d’obscurité...) devant le bruit ultime
de la photodétection (bruit shot ou de grenaille). Le bruit shot est uniformément réparti
dans l’espace des fréquences spatiales (bruit blanc) et varie comme la racine de la puissance
du signal. Dans un régime de fort gain (|ER|2 ≫ |ES|2), l’amplitude du bruit shot de la
référence est supérieure à celle du bruit shot de l’onde objet. Cette amplitude peut être
évaluée dans la zone (5) de l’hologramme dans l’espace des fréquences spatiales (ﬁgure
3.4). Les ﬂuctuations d’intensité de l’onde de référence non supprimées par interférométrie
2-phases seront ﬁltrées spatialement grâce à la conﬁguration hors axe.
3.2 Principe de la détection des photons marqués
par holographie numérique hétérodyne hors-axe
Nous avons montré dans la partie précédente que l’holographie numérique hétérodyne
hors-axe permettait de réaliser un ﬁltrage eﬃcace d’un champ optique en échantillonnant
spatialement la ﬁgure d’interférences . La sensibilité de cette technique réside en sa capa-
cité à discriminer spatialement les bruits (des contributions homodynes des ondes objet
et référence), des contributions hétérodynes portant le signal utile.
Double hétérodynage La conﬁguration présentée est particulièrement adaptée à la
détection des photons marqués où, d’une part, le signal utile est faible et où d’autre part un
bras référence décalé de la fréquence des ultrasons est utilisé. En imagerie acousto-optique,
l’onde objet associée aux photons marqués est décalée de la fréquence ultrasonore :
ES(x, y, z, t) = AS(x, y, z)eiωSt avec ωS = ωL + ωUS (3.21)
Il suﬃt donc de choisir une onde référence telle que :
ER(x, y, z, t) = ARei(kRxx+kRyy)eiωRt avec ωR = ωL + ωUS + ωmod (3.22)
Le champ objet est donc celui des photons marqués. Les ordres de diﬀraction dans
l’espace des fréquences sont directement proportionnels à l’amplitude du champ des pho-
tons marqués. Le champ des photons non marqués (plus important) constitue un terme
homodyne et est donc supprimé par démodulation 2-phases.
Distribution d’énergie de l’onde objet Le calcul de la densité spectrale spatiale
d’énergie, comme déﬁnie par l’équation 3.5, nous donne directement une grandeur pro-
portionnelle à l’intensité des photons marqués.
En eﬀet, l’intensité de l’hologramme dans l’espace des fréquences spatiales peut se
réécrire de la façon suivante :
E˜H(ux, uy, L, t) = 2ARA˜S(ux + uRx, uy + uRy, L) + 2ARA˜∗S(ux − uRx, uy − uRy, L)
= 2AR[A˜S(u+ uR) + A˜∗S(u− uR)] (3.23)
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La densité spectrale vaut :
Γ(ux, uy) = |E˜H(ux, uy)|2
= E˜H(ux, uy).E˜∗H(ux, uy)
= 4IR
[(








A˜S(u+ uR)A˜∗S(u+ uR) + A˜S(u+ uR)A˜S(u− uR)
+ A˜∗S(u− uR)A˜∗S(u+ uR) + A˜∗S(u− uR)A˜S(u− uR)
]
(3.24)
Si on s’arrange pour qu’il n’y ait aucun recouvrement, les deuxième et troisième termes
de l’expression 3.24 sont nuls. En pratique, nous serons toujours dans ces conditions, en
veillant à choisir un couple (taille du diaphragme objet + angle θ de la référence) correct
aﬁn de séparer les ordres dans l’espace des fréquences sans recouvrement. En réalité, ce
choix doit prendre en compte d’autres paramètres, car si l’angle n’a une incidence que sur
l’écart des ordres dans l’espace des fréquences, le diaphragme possède une inﬂuence sur
la taille des grains de speckle et donc sur le contraste des franges d’interférences. Nous
verrons plus loin comment optimiser ce paramètre.
La densité spectrale spatiale s’écrit alors en absence de recouvrement comme la somme
de deux termes :
Γ(ux, uy) = 4IR
[
A˜S(u+ uR)A˜∗S(u+ uR) + A˜∗S(u− uR)A˜S(u− uR)
]
= 4IR[
∣∣∣A˜S(u+ uR)|2 + |A˜S(u− uR)|2
]
= 4IR[I˜S(u+ uR) + I˜S(u− uR)]
= 4IR
[
I˜S(ux, uy) ∗ δ(ux + uRx, uy + uRy) + I˜S(ux, uy) ∗ δ(ux − uRx, uy − uRy)
]
(3.25)
L’expression obtenue en 3.25 montre que l’énergie est distribuée selon deux compo-
santes spectrales centrées aux ordres -1 et +1 de diﬀraction. Chaque contribution est
proportionnelle à l’intensité du champ objet. Cette intensité est distribuée de façon égale
sur les deux ordres et nous permet de remonter directement à l’intensité du champ des
photons marqués par les ultrasons à un facteur d’ampliﬁcation près (4IR). Une détection
4-phases aurait permis de concentrer toute l’énergie sur un seul ordre (avec un facteur
d’ampliﬁcation égal à 16IR), le rapport signal sur bruit en serait encore plus élevé.
3.3 Caractérisation de l’expérience
Après avoir explicité le principe théorique de la détection des photons marqués par
holographie numérique hétérodyne hors-axe, nous allons, dans cette partie, expliquer la
réalisation pratique de ce ﬁltrage spatio-temporel des photons marqués. Nous allons en-
suite chercher à évaluer l’eﬃcacité de la détection en présence de speckle et voir quelles
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contraintes cela ajoute à la détection.
3.3.1 Description de l’expérience
Montage expérimental Le montage expérimental (ﬁgure 3.5) est un montage interfé-
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Figure 3.5 – Montage expérimental pour l’imagerie acousto-optique par holographie numérique hé-
térodyne hors-axe. PZT : transducteur ultrasonore, PBS : cube séparateur de polari-
sation, λ/2 : lame demi-onde, MAO : modulateur acousto-optqiue.
Un faisceau laser impulsionnel à 750 nm est séparé en deux bras grâce à un cube
séparateur de polarisation (PBS) : un bras référence et un bras signal. La répartition de
puissance entre les deux bras est ajustée par une lame demi-onde.
L’échantillon diﬀusant à imager est plongé dans une cuve en PMMA remplie d’eau. La
description des échantillons, et de leur fabrication est donnée dans l’annexe E. Ils sont
constitués d’eau, d’Agar et d’Intralipide. Cet échantillon est parcouru par une onde ul-
trasonore émise par un transducteur piézoélectrique (PZT). Pour des raisons de visibilité,
l’ensemble cuve et transducteur est représenté dans un plan perpendiculaire à celui du
schéma. L’onde ultrasonore est émise selon l’axe y, la lumière se propageant selon z.
La lumière diﬀusée par l’échantillon (photons marqués et non marqués) est ﬁltrée spa-
tialement par un diaphragme circulaire représentant le plan objet. Cette lumière constitue
l’onde objet ES et est collectée directement par la caméra.
Sur le bras référence, nous plaçons deux modulateurs acousto-optiques aﬁn de réaliser le
décalage en fréquence nécessaire à la fois pour l’hétérodynage et la sélection des photons
marqués. Les modulateurs acousto-optiques fonctionnant autour de ωAO = 80 MHz,
il est nécessaire d’en utiliser deux pour réaliser un décalage basse fréquence. Ainsi en
sélectionnant l’ordre +1 du premier modulateur (MAO1) tel que ωMAO1 = ωAO puis
l’ordre -1 du second modulateur (MAO2) tel que ωMAO2 = ωAO − ωUS − ωmod, nous
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obtenons ωR = ωL + ωUS + ωmod. Nous avons crée une onde de référence doublement
décalée en fréquence.
Ce faisceau référence interfère ensuite avec le champ objet sur la caméra, sur laquelle
il arrive avec un angle θ. Il est par ailleurs élargi avec une lentille aﬁn de recouvrir tout
le détecteur. Dans le but de supprimer l’inﬂuence de la répartition spatiale du faisceau
référence et d’obtenir des ordres de diﬀraction dépendant uniquement de la répartition
spatiale du champ objet, il faut que le faisceau référence soit ponctuel au niveau du plan
objet. Pour cela, il suﬃt de choisir la position de la lentille telle que le point de focalisation
du faisceau référence ait son image virtuelle sur le diaphragme objet, par réﬂexion sur le
miroir.
Matériel expérimental Voici la liste et les caractéristiques du matériel utilisé :
• Un laser Alexandrite (Light Age) accordable entre 750 et 800 nm. Ce laser émet de
longues impulsions de 1 ms avec une cadence comprise entre 5 et 13 Hz en fonction
de la longueur d’onde choisie.
• Deux modulateurs acousto-optiques (AA OptoElectronics) fonctionnant autour de
80 MHz avec une eﬃcacité de diﬀraction de 70%, précédés de deux ampliﬁcateurs
de puissance large bande, eux-mêmes alimentés par deux générateurs de fonction
(Agilent 33220A). Ces modulateurs sont alimentés à la même fréquence (80 MHz)
pour l’imagerie en conﬁguration homodyne.
• Un transducteur piézo-électrique ultrasonore (Panametrics A395S) d’ouverture 38
mm, de focale fUS = 75mm, et de fréquence nominale ωUS = 2.3 MHz. Ces carac-
téristiques donnent une largeur de la zone focale égale à 1.2 mm. Ce transducteur est
alimenté par un générateur de fonction (Agilent 33220A) dont le signal est ampliﬁé
par un ampliﬁcateur de puissance large bande (SCO ALP6080 10 W). La caractéri-
sation de ce transducteur est donnée dans l’annexe D.
• Une platine de translation linéaire motorisée pas à pas (Newport M-ILS150PP)
contrôlée par un contrôleur (Newport ESP300) relié par un câble GPIB à un or-
dinateur.
• Une caméra CMOS rapide (Fastcam Ultima APX, Photron), 10 bits. Cette caméra
possède une résolution maximale de 1024x1024 pixels à une cadence de 2 kHz. Cette
résolution passe à 1024x512 pixels à 4 kHz. Son rendement quantique est de 24%
à 633 nm. Ses pixels font 17 µm de côté. Cette caméra est déclenchée grâce à un
générateur de retard synchronisé au laser.
3.3.2 Efficacité radiométrique de la détection
Pour collecter un maximum de lumière, le détecteur doit présenter une grande surface et
avoir une grande acceptance angulaire. Cette capacité à collecter la lumière est caractérisée
par l’étendue optique.
L’étendue géométrique d’un faisceau EO est généralement déﬁnie comme le produit de
la surface de l’émetteur S par l’angle solide d’émission Ω : EO = S × Ω. Cette grandeur
est souvent utilisée pour décrire des sources lumineuses étendues dont le rayonnement est
incohérent. Elle peut aussi être utilisée pour décrire des faisceaux lumineux incohérents
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spatialement (mais qui peuvent être cohérents temporellement) aﬁn d’en quantiﬁer le
caractère multimode. A la traversée d’un milieu diﬀusant, un faisceau monomode voit son
désordre augmenter, il devient multimode et voit donc son étendue optique augmenter
aussi.
Étendues géométriques d’émission et de détection En comparant l’étendue géo-
métrique de la source à celle de la détection, on peut calculer avec quelle eﬃcacité la
détection pourra être faite, c’est à dire quel pourcentage des photons émis pourra être
eﬀectivement détecté.
L’étendue géométrique est ici liée au speckle dans la mesure où chaque grain de speckle
correspond à un quantum d’étendue optique. Les calculs d’eﬃcacité de détection peuvent
donc être faits en comptant les grains de speckle.
• Étendue géométrique de la source :
Notons EOs cette grandeur et S la surface d’émission. Dans le cas d’un échantillon
diﬀusant d’épaisseur L, la dimension latérale de la zone émettrice est de l’ordre de L (voir
chapitre 1) et nous avons donc : S ∼ L2. Le ﬂux optique de la source est le produit de
son étendue géométrique et de sa luminance (W/m2/sr) et s’exprime alors en Watts. La




cosθdθ = π (3.26)
d’où :
EOS ∼ πL2 (3.27)
• Étendue géométrique de détection :
Considérons un capteur mono-élément (1 pixel) dans une conﬁguration hétérodyne hors-
axe, et de dimension dpixel. Le faisceau référence est décalé d’un angle θ. Du fait de ce
décalage angulaire, la phase du terme d’interférence entre l’onde objet et de référence
varie avec la position x au niveau du détecteur.
Il en résulte que l’eﬃcacité de détection du champ par le détecteur est pondérée par un


















L’angle solide associé à la détection d’un pixel se déduit de l’expression de |η|2 (le
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Cette expression donne pour des petit angles (c’est-à-dire θ0 = λ/dpixel petit) :
Ω1mode =










On obtient ainsi l’étendue géométrique associée à la détection par un mono-détecteur :







Ce résultat correspond à l’étendue associée à la détection par un pixel. Il correspond
aussi à l’étendue optique d’un mode du champ.
L’étendue optique de détection d’un capteur multi-pixel peut être obtenue en générali-
sant le résultat précédent.
L’angle solide correspond toujours à celui d’un pixel, mais la surface est multipliée par
le nombre de pixels (N2) :
EON2mode = ΩN2mode × SN2pixels = [14
λ2
d2pixel




Efficacité géométrique de détection Nous pouvons à présent estimer l’eﬃcacité géo-
métrique de notre détection en calculant le rapport R des étendues géométrique d’émission
et de détection. Considérons un cas où le milieu fait une épaisseur de 4 cm et λ = 750 nm.








Comme nous pouvons le remarquer, la détection est très ineﬃcace et seule une petite
partie des photons est détectée. Cela est dû à la fois au fait que les photons sont diﬀusés
dans toutes les directions (ΩS grand) et au fait que la surface d’émission est plus grande
que la surface visible par le détecteur dans l’angle solide de détection. Parmi les photons
atteignant le détecteur, certains sont en dehors du cône de détection. Cela correspond
aux grains de speckle plus petits que la taille des pixels. Seuls les grains supérieurs aux
pixels sont détectés. Le détecteur agit donc comme un ﬁltre spatial passe-bas. L’eﬃcacité
peut être encore plus faible si, pour améliorer l’échantillonnage du speckle, nous utilisons
plusieurs pixels pour un grain de speckle .
3.3.3 Utilisation d’un laser longues impulsions
Le principal objectif de cette expérience est de mettre en place un système d’hologra-
phie numérique pour l’imagerie acousto-optique en longues impulsions. En eﬀet, une façon
simple d’augmenter le nombre de photons marqués, est d’augmenter la puissance optique
incidente sur l’échantillon diﬀusant [103]. Cependant, il faut respecter les normes optiques
médicales en termes de puissance moyenne. Il est donc intéressant d’augmenter la puis-
sance crête et d’utiliser une source impulsionnelle avec un rapport cyclique approprié.
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Dans ces conditions, le nombre de photons est élevé uniquement sur une période utile,
celle où l’onde ultrasonore traverse le milieu.
Dans l’objectif d’augmenter la sensibilité de la mesure tout en respectant les normes,
nous avons choisi d’utiliser un laser à longues impulsions (1 ms). La longueur de l’impulsion
correspond au temps de décorrélation du speckle dans les milieux biologiques.
Description du laser Le laser utilisé est un laser Alexandrite (modèle hors série
de la marque LightAge). Le milieu ampliﬁcateur est donc du chrysoberyl dopé chrome
(BeAl2O4 : Cr). La très bonne conductivité thermique de ce matériau fait qu’il est très
résistant au pompage par ﬂash et permet d’atteindre des puissances crêtes élevées. Ce
laser est accordable entre 750 nm et 800 nm. Son accordabilité vient du fait que, lors
de l’absorption ou de l’émission d’un photon, des transitions vibroniques ont lieu et une
partie des photons génère des phonons pendant l’eﬀet laser. Cela donne accès à diﬀérents
niveaux d’énergie oﬀrant ainsi la possibilité de changer de longueur d’onde. En plus du
pompage optique, un pompage thermique permet d’augmenter la population du niveau
excité. Par ailleurs, deux étalons Fabry-Perot intra-cavité permettent de réduire sa lar-
geur spectrale à 1 GHz. Le fonctionnement impulsionnel est spontané et provient des






















Figure 3.6 – Forme de l’impulsion du laser Alexandrite de largeur égale à 1 ms.
Caractéristiques du laser Ce laser possède des points de fonctionnement (longueur
d’onde, fréquence de répétition, tension appliquée aux lampes ﬂash). Ainsi pour un fonc-
tionnement à 750 nm, le laser sera stable à une fréquence de répétition de 13.6 Hz, mais
fonctionnera à 7 Hz si la longueur d’onde est de 790 nm. Le fonctionnement décrit plus
haut est accompagné de nombreuses instabilités. La ﬁgure 3.6 montre la forme que possède
l’impulsion du laser à 750 nm. Cette impulsion a une durée d’1 ms et est constituée d’un
nombre d’impulsions micro-secondes. Nous remarquons que l’énergie n’est pas uniformé-
ment distribuée sur l’ensemble de ces impulsions. Cela peut être contraignant et source
3.3. Caractérisation de l’expérience 71
de bruit surtout dans le cas d’une imagerie ultra-rapide.
La mesure de la puissance du laser montre aussi des instabilités comme le montre la
ﬁgure 3.7. Nous avons également observé des sauts de modes. Ces sauts sont à l’origine
des variations de puissance.



























) Moyennage 10s, mesure toutes les 30s
Figure 3.7 – Mesure de la puissance moyenne du laser Alexandrite en fonction du temps.
La longueur de cohérence du laser a été mesurée par le constructeur grâce à interfé-
romètre Fabry-Perot. Des franges d’interférences sont observées avec un espacement des
miroirs égal à 15 cm.
3.3.4 Étude du contraste de speckle
L’eﬃcacité de la détection dépend de l’échantillonnage du speckle. En eﬀet, si la taille
d’un pixel du détecteur est supérieure à la taille d’un grain de speckle, il pourra intégrer
spatialement l’intensité de plusieurs grains. Dans ce cas, la distribution d’intensité de la
ﬁgure de speckle tend vers une gaussienne et ne vériﬁe plus une loi exponentielle. Cela
peut être compris en faisant l’analogie avec le théoréme de la limite centrale qui dit que la
somme de N variables aléatoires de même distribution est une gaussienne lorsque N tend
vers l’inﬁni. Ce mauvais échantillonnage conduit à une perte du contraste de speckle et
donc à une perte d’information. La taille d’un grain de speckle ds, dépend de la longueur
d’onde, de la distance d’observation L et du diamètre du diaphragme de sélection en sortie





Nous pouvons estimer, pour une taille du diaphragme donnée, la distance minimale à
laquelle il faut placer la caméra aﬁn de réaliser un bon échantillonnage du speckle. Cela
impose de faire plusieurs compromis, car pour réaliser un bon échantillonnage, on aura
tendance soit à fermer le diaphragme soit à éloigner la caméra. Dans les deux cas, cela se
traduit aussi par une perte de ﬂux collecté.
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Mesure du contraste de speckle Aﬁn d’optimiser la distance de la caméra, nous
avons décidé de mesurer le contraste en fonction de la distance. Le contraste d’un speckle
s’exprime comme le rapport de l’écart-type de l’intensité divisé par sa valeur moyenne
(C = σI/I¯). Ce contraste vaut 1 pour un speckle dit pleinement développé. Mais sa valeur
peut être diminuée par plusieurs facteurs. C’est le cas où plusieurs ﬁgures de speckle se
superposent (spatialement ou temporellement) de façon incohérente. C’est le cas notam-
ment si la source utilisée est multimode ou si on utilise une lumière non polarisée. C’est
justement à cela qu’il faut s’attendre dans le cas des milieux diﬀusants où la lumière
est décomposée en deux polarisations incohérentes. On peut exprimer le contraste de la









Ainsi, nous devons nous attendre à un contraste maximal C = 0.7.
Nous avons mesuré ce contraste en utilisant un diﬀuseur ﬁxe (DG20-220 Thorlabs) et
un diamètre du diaphragme D = 1.5 cm. Pour chaque position de la caméra, nous avons
pris une série de 25 images (une image par impulsion laser à une cadence de 4000 images
par seconde). Les résultats obtenus sont reportés sur la ﬁgure 3.8.


























Figure 3.8 – Mesure du contraste en fonction de la position de la caméra. La courbe en trait continu
est un lissage.
La ﬁgure 3.8 montre bien que le contraste augmente avec la distance de la caméra
au diaphragme. Le contraste sature à 0.58. Cette valeur est proche de la valeur ultime
attendue (0.7). Il existe d’autres facteurs (autres que la polarisation) qui peuvent donc être
responsable de la chute du contraste. Cela peut provenir par exemple de la superposition
de diﬀérents modes incohérents du laser, sa longueur de cohérence ne faisant que 15 cm.
La chute ne peut pas provenir d’une superposition temporelle incohérente de deux motifs
de speckle car nous utilisons un diﬀuseur ﬁxe et pour que cela soit le cas, il faut que
les variations temporelles soient plus rapides que le temps d’intégration de la caméra
3.3. Caractérisation de l’expérience 73
(≤ 250 µs à une cadence de 4 kHz).
La mesure est plus précise pour les petites distances car l’intensité reçue par le détecteur
est plus élevée. Nous pouvons estimer grâce à la formule 3.36 qu’il faut une distance de
28 cm pour atteindre des aires de cohérence de 17 µm c’est à dire la taille d’un pixel de
la caméra (un grain par pixel). Cependant, la mesure montre que le contraste sature à
partir de 40 cm. Il faut donc placer la caméra à une distance supérieure à cette valeur
aﬁn de bien échantillonner le speckle. Au-delà de cette distance, le contraste ne varie plus,
la ﬁgure est sur-échantillonée et le ﬂux de lumière est plus faible.
3.3.5 Acquisition des spectres
Nous allons présenter dans cette section le protocole expérimental de traitement des
données et l’appliquer à un cas simple où nous réalisons l’hologramme d’un diﬀuseur
faible.
Pour réaliser une cartographie acousto-optique, il faut connaitre la quantité de photons
marqués pour chaque position de la source-virtuelle acousto-optique. Il faut donc enre-
gistrer un hologramme et en extraire la densité spectrale d’énergie pour chacune de ces
positions. Plaçons-nous d’abord dans un cas à une dimension (c’est-à-dire sans apport de
résolution axiale). Pour chaque position du transducteur acoustique (PZT) émettant en
continu, il faut faire une acquisition de spectre.
Holographie numérique ultrarapide Pour réaliser une interférométrie 2-phases, nous
avons besoin d’acquérir deux images par impulsion laser. L’impulsion laser n’étant pas ho-
mogène, nous avons décidé d’acquérir deux images dans les 500 premières micro-secondes
aﬁn d’avoir deux images d’intensité correcte. L’utilisation d’une caméra rapide impose des
temps d’exposition très courts. De plus, la caméra doit être placée à une grande distance
du plan objet, le ﬂux lumineux est donc très faible.
Remarque : Pour réaliser une interférométrie 4-phases, il aurait fallu acquérir à une
cadence de 8000 images par seconde, le champ de la caméra est alors réduit à (1024x256
pixels). C’est une hypothèse à envisager néanmoins pour la suite, l’amélioration du rapport
signal à bruit apportée par le 4-phases compense peut être la perte de la résolution de la
caméra. En eﬀet, d’après l’équation 3.17, il y aurait un facteur 16 au lieu de 4 pour Γ, le
bruit restant le même.
La ﬁgure 3.9 montre le protocole adopté pour la réalisation d’un proﬁl acousto-optique.
Pour chaque position X du transducteur, il est nécessaire de moyenner le signal sur
un nombre N d’impulsions lasers. Deux images sont enregistrées pour chaque impulsion,
chaque image correspondant à un interférogramme. Nous réalisons la diﬀérence de ces deux
images après les avoir normalisées, comme nous l’avons décrit plus haut 3.18. Le calcul
du module au carré de la transformée de Fourier en deux dimensions de la diﬀérence des
deux images, nous permet d’obtenir la densité spectrale d’énergie. L’intensité des deux
ordres de diﬀraction est proportionnelle à l’intensité du champ des photons marqués.
Pour mesurer quantitativement la contribution des photons marqués, nous moyennons la
quantité sN (un des ordres de diﬀraction) (ﬁgure 3.9). Nous évaluons ensuite le bruit s0N ,







































Figure 3.9 – Protocole de traitement des données : calcul de l’énergie des photons marqués SN pour
chaque position XN du transducteur acoustique.
qui est principalement le bruit shot de l’onde de référence en régime de fort gain hétérodyne
(la référence porte les pixels presque à saturation) et qui est réparti uniformément sur





Cette grandeur représente le contraste du signal hétérodyne par rapport au fond. Elle
est donc équivalente à un rapport signal à bruit.
Le temps de mesure est donné par n/fC , il vaut 500 µs dans notre cas (2 images et
fC = 4 kHz). Il est donc inférieur au temps de décorrélation du speckle. Nous ne serons
à priori pas sensible au bruit de décorrélation du speckle.
Hologramme d’un diffuseur fixe et rapport signal à bruit Avant d’appliquer
l’holographie numérique à la détection de photons marqués, nous avons calculé le spectre
d’un diﬀuseur simple. Cette mesure a été réalisée dans les mêmes conditions que la mesure
du contraste de speckle. Elle a pour objectif de déterminer le rapport signal à bruit de
l’expérience et d’identiﬁer les diﬀérentes contributions au signal mesuré.
Le diﬀuseur (DG20-220) est éclairé par un faisceau de 3 mW de puissance et la puis-
sance de la référence vaut 1 mW. Dans ce cas, ωMAO1/2π = 80 MHz et ωMAO1/2π =
79.998MHz . La ﬁgure 3.10 montre les densités spectrales Γ(ux, uy) obtenues dans 3 cas :
référence seule (3.10(a)), objet seul (3.10(b)), et en conﬁguration holographique (3.10(c)).
Ces spectres sont représentés avec la même échelle de couleur. Nous remarquons que le
fait d’ajouter une référence modulée et inclinée à un faisceau objet, permet d’en prélever
de l’énergie et de la distribuer de façon égale sur deux ordres dans l’espace des fréquences.
Nous ne sommes pas ici dans une conﬁguration de fort gain hétérodyne dans la mesure
où les puissances des deux faisceaux sont du même ordre de grandeur. C’est pour cette
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raison que l’hétérodynage ne permet pas de déplacer toute l’énergie sur les ordres de dif-
fraction et que l’ordre 0 reste important. Nous désignons par ordre 0, l’ordre central. Mais
comme nous l’avons montré (3.18), l’ordre 0 de diﬀraction est théoriquement supprimé
par hétérodynage. Il reste au centre les bruits dus aux ﬂuctuations d’intensité.
























































Figure 3.10 – Densité spectrale d’un diffuseur simple en configuration hétérodyne hors-axe (N=1) :
(a) Faisceau référence seul, (b) Faisceau objet seul, (c) Configuration holographique.





9.8 1010 − 1.9 106
1.9 106
= 5.2 104 avec σs0 = 1.9 106 (3.38)




= 5.2 104 (3.39)
Cette déﬁnition du rapport signal à bruit se justiﬁe par le fait que si nous nous trouvions
dans un cas où l’objet présente un éclairement homogène, le bruit que l’on aurait sur la
mesure de s serait égal à l’écart-type de s0. Ici, l’"objet" est un speckle, son écart-type σs,
est de l’ordre de s. σs tient compte à la fois du contraste de speckle C et du bruit de la
mesure.
Nous remarquons que le rapport signal à bruit est égal au contraste et est très élevé.
Cela vient du fait que, d’une part, le signal est très élevé pour un diﬀuseur faible et que,
d’autre part, l’écart-type du bruit est égal à sa moyenne. Ce dernier point montre par
ailleurs que le bruit en question n’est pas un bruit de grenaille (shot). En eﬀet, il ne vériﬁe
pas une loi de Poisson qui impose que la moyenne du bruit soit égale à sa variance. Les
bruits techniques du détecteur et les bruits dus aux instabilités du laser prédominent sur
le bruit shot.
3.4 Application de l’holographie numérique hétéro-
dyne hors-axe à la détection des photons marqués
Après avoir montré que l’holographie numérique hétérodyne hors-axe permettait de
faire une détection eﬃcace et avec un fort rapport signal à bruit dans le cas d’un diﬀuseur
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simple, nous l’appliquons maintenant à l’imagerie acousto-optique.
3.4.1 Analyse des contributions dans l’espace des fréquences
spatiales
Nous considérons un gel diﬀusant fabriqué à base d’Agar et d’Intralipide (Annexe E).
Son coeﬃcient de diﬀusion réduit est µ′s = 10 cm
−1 et son épaisseur est de 4 cm. L’épais-
seur optique est donc de 400 (400 ls). L’échantillon est éclairé par un faisceau laser de
puissance 600 mW.
Spectre des photons non marqués Dans un premier temps nous nous intéressons
au spectre des photons non marqués, aﬁn de comparer les résultats à ceux d’un diﬀuseur
simple. Dans le cas des photons non marqués, nous choisissons ωMAO1/2π = 80 MHz et
ωMAO1/2π = 79.998 MHz. La ﬁgure 3.11(a) montre la densité spectrale mesurée et la
ﬁgure3.11(b) montre une coupe selon uy (ligne rouge). Les valeurs extraites de ces mesures
sont données dans le tableau 3.2.


















































Figure 3.11 – Densité spectrale des photons non marqués à travers un gel d’épaisseur optique µsL =
400. (a) Densité spectrale Γ(ux, uy), (b) Coupe selon uy.
Le rapport signal à bruit, quoique très inférieur à celui mesuré pour le diﬀuseur simple,
reste élevé (environ 200). Il est égal au contraste car dans le cas où l’on acquiert le signal
sur une seule impulsion laser (N=1), l’écart-type du bruit est égal à sa moyenne. Comme
le montre le proﬁl représenté sur la ﬁgure 3.11(b), l’onde objet est un speckle, sa moyenne
s est du même ordre de grandeur que son écart-type σs. Ici, il s’ajoute au contraste de
speckle intrinsèque les bruits de mesure.
Spectre des photons marqués Nous réalisons la même mesure en envoyant une onde
ultrasonore continue focalisée sur le milieu. Nous choisissons ωMAO1/2π = 80 MHz et
ωMAO1/2π = 77.702 MHz. Nous réalisons la mesure sur une impulsion lumineuse (N=1
correspondant à l’acquisition de 2 images) et sur 20 impulsions lumineuses (N=20 cor-
respondant à l’acquisition de 40 images). Les résultats sont présentés sur la ﬁgure 3.12.
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Les spectres ont été représentés avec la même échelle de couleur que ceux des photons
non-marqués. Les données qui en sont extraites sont données dans le tableau 3.2.













































































































Figure 3.12 – Densité spectrale des photons marqués à travers un gel d’épaisseur optique µsL = 400
pour deux valeurs de N (1 et 20). (a) Densité spectrale Γ(ux, uy) pour N=1, (b)
Densité spectrale Γ(ux, uy) pour N=20, (c) Coupe selon uy pour N=1, (d) Coupe
selon uy pour N=20.
Dans le cas où N=1, nous pouvons tirer les mêmes remarques que pour les photons
non marqués. La diﬀérence est ici que le signal est à peu près 15 fois plus faible (pour
le même éclairement et le même échantillon). Le rapport signal à bruit reste correct (de
l’ordre de 20). Cela nous permet d’envisager l’utilisation d’échantillons plus épais. Il ne
faut cependant pas oublier qu’ici le marquage se fait le long de toute la colonne acoustique
et que l’introduction d’une méthode de résolution axiale (impulsions ou phases aléatoires)
réduit de façon considérable cette zone de marquage. Le rapport signal à bruit en est
réduit de façon drastique.
Le fait de moyenner sur plusieurs impulsions nous permet d’améliorer ce rapport qui
passe à environ 70 pour 20 impulsions. Nous remarquons par ailleurs que cela réduit
l’écart-type σs et permet ainsi de mieux déﬁnir la valeur du signal s.
Mesure du contraste et du rapport signal à bruit Aﬁn de mieux comparer les
mesures issues des ﬁgures 3.11 et 3.12, nous les avons regroupées dans le tableau 3.2 :
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Grandeur mesurée Photons non marqués Photons marqués Photons marqués
(N=1) (N=20)
s 3.89 104 2.60 103 2.77 103
s0 202.18 110.50 123.03
σs 3.93 104 2.62 103 1.54 103
σs0 205.98 111.17 38.29
S 191.59 22.56 21.50
RSB 189.04 23.40 72.30
Table 3.2 – Valeurs du contraste et du rapport signal à bruit extraites des figures 3.11 et 3.12.
Evolution du rapport signal à bruit Les courbes représentées sur la ﬁgure 3.13(a)
montre l’évolution du contraste (en vert) et du rapport signal à bruit (en bleu) en fonction
du nombre d’impulsions considéré. La valeur du contraste est constante, ce qui est normal
et montre que la valeur mesurée sur une seule impulsion est correcte. Le rapport signal
à bruit augmente avec le nombre d’impulsions mais ne suit pas une évolution en racine
carrée (représentée en rouge). Cela montre encore une fois que nous ne sommes pas limités
par le bruit shot.
La ﬁgure 3.13(b) montre cette fois l’évolution des mêmes grandeurs en fonction de
la taille de la zone considérée pour le moyennage de s. Nous remarquons qu’entre 100
pixels et 25 000, cela n’a aucune incidence sur les valeurs mesurées et qu’elles restent plus
ou moins constantes (les variations restent inférieures à 5%). En dessous de 100 pixels,
les valeurs obtenues sont complètement aléatoires et la mesure n’a plus aucun sens (le
nombre de valeurs n’est pas assez grand pour que la description statistique du speckle soit
signiﬁcative).




















































Figure 3.13 – Évolution du rapport signal à bruit et du contraste, en fonction du nombre d’impul-
sions N (a) et en fonction du nombre de pixels (b).
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3.4.2 Profils transverses acousto-optiques
Aﬁn de réaliser un proﬁl acousto-optique, il suﬃt de mesurer le contraste S pour chaque
position du transducteur. Le proﬁl obtenu à partir des mêmes données pour N=20 est
représenté sur la ﬁgure 3.14. Le transducteur est déplacé le long de l’axe x avec un pas
de 0.5 mm. Ce proﬁl montre une répartition lumineuse non uniforme dans l’échantillon.
Cette répartition en "cône de diﬀusion" est bien ajustée par une gaussienne.


























Figure 3.14 – Profil transverse acousto-optique à travers un gel d’épaisseur optique 400 (µ′s =
10 cm−1 et L = 4).
Nous réalisons la même expérience avec un échantillon possédant une inclusion absor-
bante. Ne disposant pas de résolution axiale pour le moment, nous avons choisi un objet à
une dimension (c’est à dire une inclusion sur tout l’axe y). L’échantillon fait 4 cm d’épais-
seur avec µ′s = 10 cm
−1. L’inclusion fait 10 mm de diamètre. Le proﬁl a été réalisé avec
10 impulsions laser pour chaque position, le pas étant égal à 0.5 mm. Le proﬁl obtenu est
présenté sur la ﬁgure 3.15(b). L’objet est bien mis en évidence mais son contraste est de
60%, ce qui est assez faible compte tenu de la forme et de la taille de l’objet. Cela peut
provenir d’un mauvais alignement de l’émetteur acoustique selon l’axe z. Dans ce cas, une
partie des photons marqués peut provenir d’une zone externe à l’objet absorbant. Par
ailleurs, cela peut aussi être dû à des instabilités du laser. La ﬁgure 3.15(c) montre un
proﬁl obtenu avec une inclusion de 7 mm et prouve le caractère aléatoire des mesures dû
aux dysfonctionnements du laser.
L’acquisition de ces proﬁls (ﬁgure 3.15), a été réalisée par Emilie Benoit qui prend la
suite de ces travaux dans le but d’améliorer l’expérience et d’essayer de comprendre les
origines des problèmes rencontrés.
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Figure 3.15 – Profil transverse acousto-optique à travers un gel d’épaisseur optique 400 (µ′s =
10 cm−1 et L = 4). (b) inclusion selon l’axe y, de 10 mm de diamètre (N=10). (c)
inclusion selon l’axe y, de 7 mm de diamètre (N=10).
3.4.3 Perspectives
Dans la conﬁguration utilisée, la résolution transverse (x) est donnée par l’extension
spatiale de la zone de focalisation acoustique (∼ 2 mm). Aﬁn d’obtenir une résolution
selon l’axe y, il faut pouvoir discriminer le signal acousto-optique le long de la colonne
ultrasonore.
Dans ce but, nous avons tenté d’utiliser des impulsions ultrasonores brèves mais cette
tentative s’est avérée infructueuse. En eﬀet, ces impulsions font une largeur de quelques
micro-secondes du même ordre de grandeur que les micro-impulsions constituant l’impul-
sion déclenchée du laser (ﬁgure 3.6). Il existe donc un taux d’échec assez élevé dans la
mesure où malgré la synchronisation, l’impulsion ultrasonore peut aléatoirement tomber
sur des micro-impulsions lumineuses d’intensités très diﬀérentes.
L’objectif est, pour la suite, d’appliquer des modulations de phases aléatoires (voir la
section résolution axiale du chapitre 2) aﬁn d’apporter une résolution le long de l’axe y.
Cela a déjà été couplé à l’holographie numérique hors-axe avec un laser continu (expé-
riences en cours).
En parallèle à cela, il faut pouvoir identiﬁer les raisons à l’origine des instabilités du
laser Alexandrite aﬁn de pouvoir y remédier.
Enﬁn, aﬁn d’améliorer le rapport signal à bruit, il est envisageable de travailler à une
cadence plus élevée pour pouvoir réaliser une interférométrie 4-phases. L’acquisition d’une
caméra plus rapide nous permet d’augmenter la cadence sans réduire la surface active.
3.5 Conclusion
L’holographie numérique hétérodyne hors-axe permet de discriminer de façon eﬃcace
le signal utile des bruits expérimentaux. Cela est possible grâce à un ﬁltrage spatial des
composantes hétérodynes du signal utile.
Grâce à la possibilité d’accorder facilement la fréquence du faisceau référence grâce
aux modulateurs acousto-optiques, cette technique se trouve particulièrement adaptée à
l’imagerie acousto-optique. En décalant l’onde de référence de la fréquence ultrasonore,
nous ne sélectionnons que la contribution des photons marqués. Le ﬁltrage temporel par
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hétérodynage permet par ailleurs de supprimer la contribution homodyne des photons
non-marqués. Cela permet donc de détecter des signaux de puissance très faible avec un
très bon rapport signal à bruit.
L’application de cette méthode, couplée à l’utilisation d’un laser à longues impulsions,
permet d’augmenter la sensibilité de l’imagerie acousto-optique et nous a permis de détec-
ter des photons marqués avec un bon rapport signal à bruit à travers un gel de plusieurs
centimètres. Le temps de mesure est par ailleurs inférieur au temps de décorrélation du
champ objet dans un milieu biologique. Cependant, les instabilités dues au fonctionnement
déclenché du laser ajoutent de façon aléatoire du bruit aux mesures.
Une première perspective est d’implémenter une méthode de résolution axiale aﬁn de
pouvoir réaliser des cartographies acousto-optiques en deux dimensions. Il serait inté-
ressant de comparer ensuite cette méthode de détection à l’holographie photoréfractive
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L
a détection des photons marqués dans les milieux diﬀusants requiert une technique
à la fois sélective et insensible au speckle. Dans le groupe des détections cohérentes,
nous avons présenté dans le chapitre précédent une détection s’appuyant sur l’holographie
hétérodyne hors-axe, où les faisceaux référence et objet étaient combinés à la surface
d’une caméra. Parallèlement à cette technique, il est possible de faire une détection avec
un mono-détecteur de type photodiode. L’objectif est de créer un interféromètre, avec
un faisceau référence à la fréquence des photons marqués et dont le front d’onde serait
adapté au front d’onde tavelé du faisceau objet provenant du milieu diﬀusant. Il faut
donc combiner les deux faisceaux dans un milieu actif permettant d’avoir au niveau de
la détection le même front d’onde pour la référence et l’objet aﬁn d’en faire une addition
cohérente. Ce milieu contiendrait un hologramme inscrit par les deux faisceaux ; et en le
relisant, la référence verrait la structure de son front d’onde s’adapter à celle du faisceau
objet comme le montre la ﬁgure 4.1. Les faisceaux pourraient alors interférer de façon
constructive sur le détecteur. Dans ce cas, l’utilisation d’un mono-détecteur ne serait plus
limitée par la cohérence spatiale d’un grain de speckle et regagnerait de son intérêt. Ce
milieu holographique doit répondre à diﬀérentes conditions : il doit être auto-développant










Figure 4.1 – Détection interféromètrique des photons marqués (détecteur unique).
Nous allons, dans ce chapitre, décrire l’holographie photoréfractive dans sa généralité
avant de voir, dans le chapitre suivant, comment elle peut s’appliquer à l’imagerie acousto-
optique. Nous mettrons d’abord en évidence les mécanismes qui entrent en jeu dans l’eﬀet
photoréfractif avant de nous intéresser au mélange à deux ondes optique. En eﬀet, le
mélange à deux ondes permet d’ampliﬁer de faibles signaux, d’adapter dynamiquement un
front d’onde et de transmettre des signaux modulés dans le temps. Ces fonctions justiﬁent
l’utilisation de ce procédé pour la détection des photons marqués. Nous mettrons ainsi
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en évidence les diﬀérents paramètres qui interviennent dans la diﬀraction par un réseau
d’indice gravé dans un matériau photoréfractif. Dans une dernière partie, nous allons
décrire les propriétés requises pour le matériau dans le cadre de notre application qui
impose notamment une longueur d’onde autour de 800 nm. Nous allons ensuite caractériser
quelques cristaux à cette longueur d’onde aﬁn de trouver le matériau adéquat.
4.1 Mécanismes de l’effet photoréfractif
L’eﬀet photoréfractif a été découvert expérimentalement par des chercheurs des labo-
ratoires Bell en 1966 [114]. Ils observent qu’un faisceau laser visible ou ultraviolet focalisé
dans un cristal de Niobate de Lithium (LiNbO3) en modiﬁait l’indice de réfraction. Il
remarquent alors une distorsion du front d’onde en sortie et le phénomène est d’abord vu
comme un défaut appelé "dommage optique". Par la suite, des études ont montré que cet
eﬀet pouvait être mis à proﬁt pour l’holographie ou la réalisation de mémoires optiques.
En eﬀet, une variation d’indice peut être vue comme une variation de chemin optique et
ouvre donc la possibilité d’inscrire des modiﬁcations de phase comme celles qui déﬁnissent
un hologramme. La réversibilité du phénomène a d’abord limité son utilisation comme
mémoire optique avant de permettre de développer des fonctions pour le traitement en
temps réel de l’information (ampliﬁcation de signaux, d’images, conjugaison de phase).
Pour pouvoir présenter un eﬀet photoréfractif, un matériau doit combiner deux proprié-
tés : être photoconducteur et électro-optique. Tous les mécanismes entrant en jeu dans cet
eﬀet sont décrits dans diﬀérents ouvrages comme celui de P. Yeh [115]. P. Günter et J.P.
Huignard ont réalisé une revue en trois tomes des diﬀérents matériaux photoréfractifs et
leurs applications [116].
4.1.1 Principe et caractéristiques
Un matériau photoréfractif est à la fois photo-conducteur et électro-optique. Cet eﬀet a
été observé dans une multitude de matériaux (férroélectriques, sillénites, semi-conducteurs
massifs ou à puits quantiques, polymères, cristaux liquides...). La ﬁgure 4.2 permet de dé-
crire les diﬀérentes étapes qui conduisent à la formation d’un réseau d’indice de réfraction
à partir d’une illumination sinusoïdale.
Phénomène de photoconduction La ﬁgure d’interférence entre deux faisceaux lasers
(onde signal et onde de référence) se traduit par une illumination non uniforme (sinu-
soïdale) du matériau. L’absorption d’un photon libère une charge électrique (électron ou
trou). Sous l’eﬀet de l’agitation thermique ou d’un champ électrique appliqué, cette charge
se déplace dans le matériau avant de se recombiner dans un piège. Ainsi, la redistribution
des charges engendrée par l’illumination non uniforme crée un champ électrique dit de
charge d’espace (équation de Poisson).
Effet électro-optique Le champ de charge d’espace créé précédemment va à son tour
engendrer une modulation spatiale de l’indice de réfraction ∆n par eﬀet électro-optique
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Figure 4.2 – Mécanismes de l’effet photoréfractif (L’axe x représente la coordonnée d’espace per-
pendiculaire aux franges). (a) Figure d’illumination non uniforme issue de l’interférence
de deux ondes, (b) Distribution des porteurs de charges par photoconduction, (c) Mo-
dulation du champ de charge d’espace par migration et recombinaison des charges, (d)
Création d’un réseau d’indice de réfraction par effet électro-optique.
(eﬀet Pockels). L’information portée par l’onde signal sous forme d’une variation de phase
ou d’amplitude est alors encodée en variation de phase ou d’amplitude du réseau d’indice.
Quelques caractéristiques L’eﬀet photoréfractif est sensible à l’énergie et non à la
puissance, on pourra donc induire des modulations d’indice avec des faisceaux impulsion-
nels puissants mais aussi avec des faisceaux continus de faible puissance. Il n’y a pas de
blanchiment de l’eﬀet photoréfractif dans la mesure où l’équilibre est atteint lorsque le
champ de charge d’espace créé s’oppose à tout autre déplacement de charges.
L’eﬀet photoréfractif présente une certaine inertie qui dépend du matériau. Le temps
nécessaire pour construire le champ de charge d’espace va dépendre de l’eﬃcacité du
mécanisme de transfert de charge et de la rapidité avec laquelle est délivrée l’énergie
optique. La création de la variation d’indice dépend du temps nécessaire aux charges
libérées pour se déplacer.
Ce phénomène est réversible. Toute variation locale d’indice est eﬀacée par un éclai-
rement uniforme du cristal. Il possède aussi un eﬀet mémoire car la variation peut être
ﬁgée dans le noir. L’eﬀet peut ainsi persister plusieurs mois selon la conductivité du ma-
tériau [117].
L’eﬀet photoréfractif est non résonnant dans la mesure où les matériaux sont sensibles
sur une large plage de longueurs d’onde (visible pour les isolants à grande largeur de bande
interdite, proche infrarouge pour les semi-conducteurs). La sensibilité décroît aux grandes
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longueurs d’onde.
Il s’agit d’un eﬀet non local. Comme le montre la ﬁgure 4.2, la distribution du champ
de charge d’espace ne coïncide pas spatialement avec l’illumination initiale et est déphasée
de π/2. Cela conduira à un transfert cohérent d’énergie entre les ondes qui se propagent
dans le cristal. Dans certains cas, l’eﬀet peut être re-localisé en appliquant un champ
électrique externe. La migration des charges est alors due à l’entraînement sous champ.
Le déphasage spatial entre le réseau d’indice et l’illumination non-uniforme peut alors
être contrôlé.
La lecture des informations stockées par le matériau à travers la modulation d’indice
doit se faire avant l’eﬀacement du réseau avec la même longueur d’onde ou à une longueur
d’onde diﬀérente. Cette lecture est non destructive, c’est-à-dire sans eﬀacement, si la
longueur d’onde utilisée est supérieure à celle utilisée pour l’enregistrement.
4.1.2 Modèle de transport de bandes
Deux modèles ont été développés pour rendre compte de la variation d’indice optique-
ment induite dans les matériaux électro-optiques. Ils diﬀèrent par le mécanisme respon-
sable du transport de charge mais ils considèrent tous les deux que les charges électriques
sont piégées dans des sites ou niveaux d’énergie. La présence de ces niveaux peut provenir
d’un dopage du matériau par des impuretés ou des défauts de la maille cristalline. Le pre-
mier modèle est celui du transport par saut de la charge d’un site à l’autre, la probabilité
de saut dépendant de la diﬀérence de potentiel entre les sites. Ce modèle a été développé
par Hellwarth et al. en 1980 [118]. Bien qu’il décrive parfaitement l’eﬀet photoréfractif,
il a été délaissé pour un modèle plus simple, le modèle de transport par bande initié par
Kukhtarev et al. [119].
Ce modèle s’inspire de la physique des semi-conducteurs et considère que le transport
de charge dans des matériaux cristallins s’eﬀectue par l’intermédiaire de porteurs libres
se déplaçant dans les bandes de conduction et de valence. Sous illumination, des centres
issus des impuretés et situés dans la bande interdite du matériau (niveau profond) sont
excités (voir ﬁgure 4.3). Ces centres ou pièges existent sous au moins deux degrés de
valence, l’un est neutre par rapport au réseau cristallin et l’autre ionisé (positivement
ou négativement). Ces états de valence sont susceptibles de donner des niveaux d’énergie
localisés dans la bande interdite du matériau.
Lors de l’absorption d’un photon, ces centres libèrent des électrons ou des trous qui
diﬀusent respectivement dans la bande de conduction ou de valence par agitation ther-
mique. Cette diﬀusion peut éventuellement se faire sous champ si une tension électrique
est appliquée au cristal. Les porteurs de charges se recombinent ensuite sur les pièges. Il
convient de garder à l’esprit que la ﬁgure 4.3 est une représentation schématique qui ne
rend que partiellement compte de la complexité des processus de transfert de charge.
4.1.3 Réseau d’indice de réfraction
En négligeant l’absorption, nous pouvons exprimer l’intensité de la ﬁgure d’interférence
entre deux ondes de même polarisation et de vecteurs d’onde ks et kr qui constitue la


















Figure 4.3 – Schéma de bandes utilisé pour décrire l’effet photoréfractif.
ﬁgure d’illumination du cristal photoréfractif :
I(r) = I0(1 + ℜ(meik.r)), (4.1)
où I0 est l’intensité moyenne de l’illumination, m la modulation de la ﬁgure d’interfé-
rence, et k = ks−kr le vecteur d’onde du réseau, lié à son pas par Λ = 2π/k = λ/(2sinθ)
(θ étant le demi-angle entre les deux faisceaux). Cette illumination crée un champ de
charge d’espace ESC modulé. Dans le cas d’un grand rapport d’intensité entre les fais-
ceaux incidents (situation la plus courante), la modulation est faible (m≪ 1) et le modèle
de transport de bande peut être linéarisé. Dans ces conditions, le champ de charge d’es-
pace ESC d’amplitude E1 est également sinusoïdal et s’écrit, dans le cas où E0 est un
champ électrique externe éventuellement appliqué, comme :
ESC(r) = E0 + ℜ(E1eik.r)) (4.2)
En l’absence de champ extérieur appliqué (E0 = 0) (régime de diﬀusion), l’amplitude









où kbT est le produit constante de Boltzmann x température, q la charge de l’électron
et kD est le nombre d’onde de Debye 1.
1. kD est le vecteur d’onde associé à la longueur d’écran de Debye ΛD = 2π/kD. En électrodynamique
des plasmas, cette longueur fait référence à la longueur sur laquelle les électrons écrantent le champ
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Le champ de charge d’espace ESCva conduire par eﬀet électro-optique à la création
d’un réseau d’indice de réfraction tel que :





où ηij(E) et ηij(0) sont les composantes du tenseur imperméabilité diélectrique [η] après
et avant perturbation par le champ. [η] est directement relié à l’ellipsoïde des indices et
est le tenseur inverse du tenseur de permittivité diélectrique relative [ǫr]. ESCk et E
SC
l
sont la kième et lième composantes du champ de charge d’espace. rijk et sijk sont les
coeﬃcients caractérisant respectivement l’eﬀet électro-optique linéaire (eﬀet Pockels) et
quadratique (eﬀet Kerr). Dans les cristaux photoréfractifs non centro-symétriques, l’eﬀet
Kerr est négligeable et la modulation d’indice vient de l’eﬀet linéaire.
De manière générale nous pouvons exprimer la modiﬁcation de l’indice de réfraction




) = rijkESCk (4.5)
Temps caractéristiques L’eﬀet photoréfractif est déﬁni par le temps de réponse du
matériau τPR. Ce temps dépend de plusieurs constantes de temps caractéristiques :
• la constante de temps de relaxation diélectrique τdi (proportionnelle à 1/I0),
• la constante de temps de diﬀusion τd (temps mis par un électron pour migrer de Λ/2π
sous l’eﬀet de l’agitation thermique et en l’absence de tout champ électrique),
• la constante de temps d’entraînement dans le champ τe si celui-ci est appliqué,
• la constante de temps de recombinaison des électrons τr.
Le temps caractéristique général τPR dépend alors du matériau et est inversement pro-
portionnel à l’intensité moyenne I0. Pour un même matériau, il variera aussi avec la
longueur d’onde et le pas du réseau Λ.
Cinétique du champ de charge d’espace En se plaçant en régime quasi-continu [120]
qui correspond à une illumination faible (temps de réponse τPR long devant le temps de










où Esc est une constante complexe caractérisant la champ de charge d’espace à l’état
stationnaire tel que : E1 = 〈m〉τPREsc.
4.2 Holographie photoréfractive
Nous avons vu que l’eﬀet photoréfractif permettait d’inscrire un réseau d’indice de
réfraction dans un matériau à partir de l’interférence de deux ondes optiques. Nous allons
électrostatique. Autrement dit, c’est la longueur au-delà de laquelle une séparation significative des charges
peut avoir lieu. k2D =
q2NA
ǫkbT
, où NA est la densité d’accepteur ou d’impuretés positivement chargées
capables de capturer un électron et ǫ est la permittivité diélectrique.
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voir qu’il est possible de diﬀracter en temps réel une onde sur ce réseau d’indice. Cela
permet de faire de l’holographie dynamique grâce au mélange à deux ondes. L’objectif
sera alors d’appliquer ce procédé à la détection des photons marqués.
4.2.1 Le mélange à deux ondes optique
Considérons deux faisceaux d’intensité IS et IR, appelés respectivement faisceau sonde
et faisceau pompe tels que k = ks − kr. Ces deux faisceaux inscrivent un réseau d’indice
de vecteur d’onde k dans le volume du cristal. Dans l’approximation du régime quasi-
continu, la modulation inscrite est faible et donc IS est très inférieur à IR. Nous souhaitons


































Figure 4.4 – Mélange à deux ondes dans un cristal photoréfractif : un réseau d’indice (hologramme
de phase) est gravé dans le cristal suite aux interférences entre la pompe et la sonde.
Dans le cas où le faisceau objet (sonde) contient des informations, celles-ci vont être
enregistrées dans l’hologramme. La référence diffractée par ce réseau copie le front
d’onde objet. Il y a à la fois adaptation de front d’onde et transfert d’énergie de la
pompe vers la sonde (ψ = +π/2 en régime diffusif).
Accord de Bragg Le réseau d’indice inscrit dans le cristal est un réseau épais. Pour
avoir un maximum de diﬀraction, le faisceau de lecture (ki) doit satisfaire à la condition
d’accord de Bragg. Seul le premier ordre de diﬀraction existe. La conservation des vec-
teurs d’onde donne : kd = ki + pk où kd est le vecteur d’onde diﬀracté et p l’ordre de
diﬀraction. Dans notre cas, les faisceaux pompe et sonde lisent le réseau en même temps
qu’ils l’inscrivent. La pompe est diﬀractée dans l’ordre 1 (dans le sens du vecteur réseau),
la sonde dans l’ordre -1 (sans le sens opposé au vecteur réseau). La condition de Bragg
permet alors d’exprimer les vecteurs d’onde diﬀractés pour la pompe et la sonde (kRd et
kSd) :
kRd = kr + k (4.7)
kSd = ks − k (4.8)
Diffraction par un réseau d’indice La pompe est diﬀractée dans la direction de la
onde kRd = ks et vice-versa comme le montre la ﬁgure 4.4. Les ondes diﬀractées par un
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réseau d’indice prennent toutes les deux une avance de phase de π/2 par rapport aux ondes
transmises 2. Il s’ajoute un autre déphasage ψ = ±π/2 (si aucun champ n’est appliqué)
dû à l’eﬀet photoréfractif. La phase du faisceau objet diﬀracté vaut alors −ψ − π/2, celle
du faisceau pompe diﬀracté vaut +ψ − π/2. Suivant le type de porteurs de charge et
de la conﬁguration géométrique du cristal, ce déphasage peut être positif ou négatif. Si
ψ = +π/2, le déphasage du faisceau pompe diﬀracté est égal à 0, il y a interférences
constructives avec le faisceau sonde transmis (ﬁgure 4.4). Le faisceau sonde transmis est
ampliﬁé. A l’inverse, si le déphasage entre le faisceau pompe transmis et sonde diﬀracté
est de −π, il y a interférences destructives.
Ce processus permet de transférer de façon cohérente l’énergie d’une onde dans la
direction de l’autre. Le sens du transfert (ampliﬁcation) ne dépend que du sens du décalage
du réseau d’indice par rapport à la ﬁgure d’illumination (signe de ψ). Il ne dépend pas
des intensités relatives des faisceaux.
Un réseau d’indice photoréfractif peut avoir une structure très complexe. La modula-
tion d’indice est non uniforme et peut dépendre non seulement de la coordonnée suivant
le vecteur d’onde du réseau mais peut aussi varier suivant les directions orthogonales.
Plusieurs approches ont été développées pour calculer l’eﬃcacité de diﬀraction d’un tel
réseau : l’approche modale (calcul direct du couplage entre ondes optiques extérieures
et modes propres du milieu perturbé, approche exacte mais complexe), la méthode de
propagation (résolution numérique de l’équation d’onde scalaire) et l’approche des ondes
couplées.
Approche des ondes couplées Cette méthode permet de mieux visualiser les phéno-
mènes de diﬀraction. C’est une approche par perturbation dans laquelle on suppose que
les ondes se propageant dans le milieu sont, en première approximation, égales aux ondes
propres du milieu en l’absence de réseau. Le réseau est traité comme une perturbation qui
couple les ondes entre elles. Nous allons utiliser ce formalisme pour calculer l’eﬃcacité de
diﬀraction d’un réseau d’indice de Bragg en transmission.
Considérons un cristal de coeﬃcient d’absorption α et d’épaisseur L selon l’axe z. Les
amplitudes des champs correspondant aux ondes pompe et sonde sont notées ER et ES.
Dans le cas d’une incidence symétrique des deux faisceaux et en négligeant la biréfringence,



















où n0 est l’indice de réfraction non modulé du cristal, m est la modulation de la ﬁgure
d’interférence, Esc est une constante complexe caractérisant la champ de charge d’espace
à l’état stationnaire, et reff le coeﬃcient électro-optique eﬀectif qui traduit la variation de
permittivité vue par les ondes. Il dépend de l’orientation du cristal et de la polarisation
des faisceaux comme le montre l’expression 4.11, où kˆ est le vecteur réseau unitaire, uR
2. LA transmission d’un réseau de phase peut s’écrire t(x, y) = eiΦ(x,y) ≃ 1+ iΦ(x, y), pour une faible
modulation. Le faisceau diffracté est alors déphasé de π/2.
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et uS les polarisations des faisceaux pompe et sonde, et [ǫr] le tenseur de permittivité
diélectrique relative :
reff = uR[ǫr][[r]kˆ][ǫr]uS (4.11)
Gain photoréfractif A partir des équations 4.9 et 4.10, nous pouvons déﬁnir un coef-





Ce coeﬃcient complexe peut s’écrire sous la forme γ = γ′+ iγ′′. Les équations couplées
4.9 et 4.10 peuvent être écrites pour l’intensité et la phase et dans ce cas γ′ représenterait le
coeﬃcient de couplage pour l’intensité (diﬀraction sur la partie du réseau d’indice déphasée
de π/2 par rapport au réseau d’illumination) et γ′′ celui pour la phase (diﬀraction sur la
partie en phase avec le réseau d’illumination). C’est le réseau en quadrature de phase qui
est à l’origine du transfert d’énergie entre les deux ondes. En régime purement diﬀusif
(aucun champ n’est appliqué), Esc est imaginaire pur (4.3) et donc γ est réel. On déﬁnit








Intensité transmise Si nous appelons q = IS(0)/IR(0) le rapport des intensités de
sonde et pompe à l’entrée du cristal. Nous pouvons alors exprimer les intensités en fonction









Le paramètre important devient alors le facteur d’ampliﬁcation, égal au rapport entre
l’intensité sonde transmise et incidente. Dans le cadre de l’approximation de non-déplétion
de la pompe, q est très petit devant 1 et les équations 4.14 et 4.15 deviennent en z = L :
IR(L) = IR(0)e−αL et IS(L) = IS(0)eΓLe−αL (4.16)
Nous remarquons que le faisceau pompe est seulement aﬀecté par l’absorption du cristal
alors que le faisceau sonde est ampliﬁé si α < Γ, il y a alors transfert d’énergie. Il existe
pour chaque cristal, une longueur d’interaction optimale pour laquelle on atteint un maxi-
mum d’ampliﬁcation, au-delà l’absorption prend le dessus. Lors de nos expériences, nous
essayerons d’optimiser le facteur eΓL car il dépend à la fois des propriétés intrinsèques
du cristal (son coeﬃcient électro-optique...) mais aussi de la conﬁguration du mélange à
deux ondes : angle entre les faisceaux, rapport des puissances pompe et sonde, longueur
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d’onde, polarisation, symétrie des faisceaux par rapport à la face d’entrée... Il faut donc
trouver une conﬁguration optimale compatible avec l’application voulue.
Dans la suite, nous allons voir comment il est possible de mettre à proﬁt le mélange à
deux ondes pour la transmission de signaux modulés et l’adaptation de front d’onde.
4.2.2 Transmission d’une modulation de phase par un cristal
photoréfractif
Dans le cas d’une détection interférométrique de photons marqués (ﬁgure 4.1), le fais-
ceau objet est tavelé et de faible intensité. L’intensité de la ﬁgure de speckle est par
ailleurs modulée par les ultrasons. C’est ce faisceau qui porte la modulation de phase
ϕ(t) à détecter. Ce faisceau interfère dans le cristal avec un faisceau pompe de puissance
plus élevée (nous sommes donc dans l’approximation de non-déplétion de la pompe). Ce
dernier faisceau possède un front d’onde plan, les deux faisceaux sont incohérents spa-
tialement (ﬁgure 4.4). Les deux faisceaux inscrivent un hologramme, sur lequel ils vont
diﬀracter comme nous l’avons vu précédemment.
Le cristal possède un temps de réponse τPR qui est grand devant les variations de phase
induites par les ultrasons (fréquences de l’ordre du MHz). La ﬁgure d’illumination vibre
rapidement, le réseau inscrit ne peut donc pas suivre les ﬂuctuations de la phase ϕ(t) et
en enregistre une valeur moyenne dans le temps. Le faisceau référence est alors diﬀracté
sur un réseau d’indice ﬁxe.
Adaptation de front d’onde Considérons un champ signal incident modulé en phase
tel que : ES(x, y, 0, t) = ES(x, y, 0)eiϕ(t). L’évolution du faisceau signal est régie par l’équa-






E1ER − α2ES (4.17)
La résolution de cette équation diﬀérentielle (voir Annexe B et [121]) dans le cas d’une
modulation de phase faible et en considérant que le gain a atteint sa valeur de saturation,
donne l’expression suivante pour le champ signal transmis :
ES(x, y, L, t) = e−αL/2
[
ES(x, y, 0)eiϕ(t) + (eγL − 1)ES(x, y, 0)
]
(4.18)
Le premier terme de l’expression 4.18 correspond au signal transmis après absorption.
Le second terme correspond à la référence diﬀractée. Ce terme ne porte pas la modulation
de phase ϕ(t) mais il fait apparaître ES(x, y, 0). Il a donc la même structure spatiale que
le faisceau objet incident sur le cristal. Ceci traduit donc l’adaptation du front d’onde
de la référence diﬀractée au front d’onde objet. On appelle ηd = eγL − 1, l’eﬃcacité de
diﬀraction. A la sortie du cristal, il y a alors des interférences en teinte plate entre les
deux ondes (addition cohérente).
Démodulation du signal En pratique, nous intégrons l’intensité sur une photodiode.
Cette intensité s’exprime, si on considère que γ = γ′ (aucun champ appliqué), comme :
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IS(x, y, L, t) = e−αLIS(x, y, 0)
[
1 + (eγ
′L − 1)2 + 2(eγ′L − 1)cos(ϕ(t))
]
(4.19)
Dans le cas d’une faible modulation de phase ϕ(t)≪ 1, elle s’exprime comme :







L’intensité détectée dépend donc directement de la phase de l’onde objet. Cependant,
la détection est ici non-linéaire. Une façon de faire une détection linéaire de la phase est
d’appliquer un champ externe tel que γ′′ est non-nul (le champ de charge d’espace n’est
pas imaginaire pur). Les phases de l’onde objet transmise et de la référence diﬀractée sont
alors mises en quadrature.
4.2.3 Bruit dans les amplificateurs photoréfractifs
Le mélange à deux ondes apporte de nombreuses solutions dans diﬀérents domaines
mais cela peut s’accompagner de certaines diﬃcultés de mise en œuvre qui dépendent
de l’application visée. Dans notre cas, l’objectif est de détecter des signaux très faibles
modulés dans le temps. Nous serons alors très sensibles au bruit. La principale origine du
bruit, en mélange à deux ondes, est la pompe qui a une intensité beaucoup plus élevée
que la sonde. Cela peut non seulement saturer notre détecteur mais aussi être à l’origine
de certains phénomènes qui peuvent être aussi limitants. Nous allons voir dans le chapitre
suivant que nous ne serons pas insensibles à ces sources de bruit.
Coma photoréfractive Lorsqu’un faisceau laser passe à travers un cristal photoréfrac-
tif, il est souvent diﬀusé. Dans un cristal où le facteur d’ampliﬁcation est élevé (fort gain
ou grande épaisseur), cette lumière diﬀusée (provenant en général du faisceau pompe, plus
intense) est ampliﬁée par transfert d’énergie. Ce phénomène s’appelle coma photoréfrac-
tive ou beam fanning [122, 123]. La ﬁgure 4.5 montre ce que nous avons observé sur un
écran placé derrière un cristal de SPS :Te non traité anti-reﬂet dopé à 1.5% et de 4.4 mm
d’épaisseur. En général, l’intensité du faisceau transmis est atténuée au proﬁt du beam
fanning. De plus, si le cristal n’est pas traité anti-reﬂet, il y a augmentation du bruit, à
cause des possibles oscillations qui peuvent se former entre les faces d’entrée et de sor-
tie du cristal. En mélange à deux ondes, cette coma est décalée par rapport au faisceau
pompe et se trouve superposée au faisceau sonde transmis, ce qui est assez problématique
car il est alors impossible de la supprimer du signal détecté. Elle peut être à l’origine de la
saturation du détecteur. Cette coma peut cependant être utile dans certains cas, comme
pour déterminer l’orientation inconnue d’un cristal ou être mise à proﬁt pour réaliser des
cavités à gain photoréfractif et des miroirs à conjugaison de phase autopompés (où c’est
la diﬀusion de la pompe qui est à l’origine du conjugué de phase par mélange à quatre
ondes [124]).
Réflexions parasites Les réﬂexions parasites peuvent être extrêmement gênantes et
créer des interférences parasites. Cela va dégrader la qualité de l’image si le cristal est
utilisé pour l’ampliﬁcation d’images. Pour éliminer ces réﬂexions, il faut traiter l’échan-
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Figure 4.5 – Observation du phénomène de beam fanning (coma photoréfractive) et de bruits dus
à la pompe à travers un cristal de SPS :Te dopé. Les trois photographies se suivent
dans le temps et montrent bien la mise en place de l’effet ainsi que la diminution de
l’intensité du faisceau principal.
tillon anti-reﬂet ou le tailler en prisme pour que ses faces d’entrée et de sortie ne soient
pas parallèles. Dans certains cas, des oscillations peuvent apparaître à l’intérieur d’une
cavité en anneau formée par les quatre faces de l’échantillon perpendiculaires au plan
d’incidence. Il suﬃt que le produit gain x pertes (transmission des faces, absorption) soit
supérieur à 1 pour que les oscillations démarrent. Pour minimiser cet eﬀet, il faut couper
le matériau de sorte qu’il n’existe pas de cavité avec des réﬂexions totales.
Suppression du bruit A ces deux principales source de buit, il peut s’en ajouter
d’autres comme des non-linéarités de l’eﬀet photoréfractif. En eﬀet, il peut exister des
réseaux harmoniques qui peuvent re-diﬀracter la lumière incidente et être sources de
faisceaux parasites à leur tour ampliﬁés par mélange à deux ondes surtout si le gain
photoréfractif est élevé.
De nombreuses techniques ont été proposées pour éliminer le beam fanning, comme
l’utilisation d’une pompe ayant deux états de polarisation pour un eﬀacement incohérent
de l’hologramme [125], l’utilisation de plusieurs longueurs d’onde pour créer un réseau
achromatique [126] ou la rotation du cristal [127]. Les oscillations peuvent être éliminées
grâce au traitement anti-reﬂet ou à la géométrie du cristal. Dans les deux cas, on peut
diminuer le bruit en tournant le cristal. Une conﬁguration de diﬀraction anisotrope, où la
référence est diﬀractée dans une polarisation orthogonale à celle des ondes qui ont inscrit
l’hologramme, permet aussi de s’aﬀranchir du bruit de la pompe [128].
Enﬁn, il est possible de diminuer le bruit en tournant le cristal de 180 degrés par rapport
à un axe perpendiculaire au plan d’incidence. Nous sommes alors en conﬁguration de gain
négatif, le transfert d’énergie se fait de la sonde vers la pompe.
4.3 Caractérisation de cristaux à 800 nm
Nous avons montré qu’il est possible d’utiliser le mélange à deux ondes pour l’ampli-
ﬁcation et la transmission d’une modulation. L’adaptation de front d’onde permettrait
de faire une détection des photons marqués sur un mono-détecteur et ce, sans perte de
contraste due à la faible cohérence spatiale des grains de speckle. Les deux paramètres im-
portants, dans notre situation, sont le facteur d’ampliﬁcation eΓL et le temps de réponse
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τPR. Nous allons voir dans la suite quelles sont les propriétés requises pour un matériau
photoréfractif dans le but de faire de l’imagerie acousto-optique. L’holographie photoré-
fractive a d’ailleurs déjà été employée à la détection des photons marqués, nous allons en
faire l’état de l’art aﬁn de voir quels sont les diﬀérents matériaux proposés. Nous allons
ensuite caractériser trois matériaux photoréfractifs à 800 nm dans le but de les utiliser
pour l’imagerie acousto-optique dans la fenêtre thérapeutique optique.
4.3.1 Matériaux photoréfractifs pour l’imagerie acousto-optique
Il existe diﬀérentes familles de matériaux photoréfractifs massifs : les ferroélectriques,
les sillénites, les semi-conducteurs. L’eﬀet photoréfractif a aussi été mis en évidence dans
des polymères [129, 130], et des cristaux liquides [131, 132]. Chaque matériau possède
ses propres caractéristiques (eﬃcacité de diﬀraction, temps de réponse, sensibilité spec-
trale...). Aucun des cristaux n’est optimal pour toutes les applications liées à l’eﬀet pho-
toréfractif. Le dopage de la matrice hôte permet dans certains cas d’améliorer certaines
propriétés. Dans "Photorefractive materials and their applications" [116], on pourra trou-
ver un récapitulatif des propriétés des diﬀérents matériaux.
Parmi les cristaux inorganiques ferroélectriques, nous pouvons citer :BaTiO3, LiNbO3,
KNbO3 et Sn2P2S6. Ces cristaux présentent de forts coeﬃcients électro-optiques et donc
des variations d’indice importantes. Ils sont sensibles essentiellement dans le visible et
parfois dans l’infrarouge comme le Sn2P2S6. Le titanate de baryum BaTiO3 possède une
eﬃcacité de diﬀraction proche de 1 (gain photoréfractif allant jusqu’à 100 cm−1) mais
des temps de réponse de plusieurs secondes, rendant son utilisation pour l’holographie en
temps réel impossible.
Les sillénites comme le BSO (Bi12SiO20), BTO et BGO sont assez rapides, sensibles
dans le visible et parfois dans le proche infrarouge. En revanche, leur coeﬃcient électro-
optique est relativement faible (∼ 1 cm1).
Les semi-conducteurs de type III-V (GaP , GaAs, InP ) ou II-VI (CdS, ZnTe, CdTe)
possèdent une largeur de bande plus petite que les matériaux précédents. Ils possèdent
donc de meilleures propriétés dans le proche infrarouge. Ils présentent aussi l’avantage
d’avoir des temps de réponse extrêmement courts car ils possèdent des mobilités de por-
teurs 100 à 1000 fois plus élevées que les matériaux précédents. Leur coeﬃcient électro-
optique va plutôt être de l’ordre de celui des sillénites.
Les polymères organiques sont très prometteurs [129, 130]. Des gains de couplage à
deux ondes atteignant 200 cm−1 y ont été observés avec des temps de réponse de quelques
millisecondes. De plus, ces matériaux ont l’avantage d’être plus faciles à fabriquer. Ils per-
mettent ainsi d’atteindre des grandes surfaces (de la taille d’un écran d’ordinateur), ou-
vrant de nouveaux champs d’application comme la télé-présence en trois dimensions [133].
Les valves optiques constituées de couches très ﬁnes de BSO et de cristaux liquides
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montrent des facteurs d’ampliﬁcation intéressants dans le vert [132].
Propriétés requises
Nous cherchons un matériau photoréfractif pour l’imagerie acousto-optique. L’objectif
est de détecter des photons marqués en sortie d’un milieu diﬀusant qui peut être un milieu
vivant. Ces conditions expérimentales imposent les caractéristiques du matériau à utiliser.
Nous avons exposé dans la partie 1.2 de cette thèse les problématiques expérimentales liées
à la diﬀusion de la lumière. Nous allons voir ce qu’elles nous imposent dans le choix du
matériau photoréfractif.
Fenêtre thérapeutique optique Il va sans dire qu’il faut un matériau le plus eﬃcace
possible (gain en mélange à deux ondes élevé), l’objectif étant d’ampliﬁer de très faibles
signaux. Le problème n’est pas de trouver un matériau à fort coeﬃcient électro-optique
mais d’en trouver un qui présente cette propriété autour de 800 nm. L’eﬀet photoréfractif
n’étant pas un eﬀet résonant, sa sensibilité spectrale dépend de la position des niveaux
photoexcitables par rapport aux bandes de valence et de conduction. La largeur du gap
détermine la plage spectrale utilisable. Ainsi, pour une application dans la fenêtre théra-
peutique (proche infrarouge), on penchera plutôt pour l’utilisation des semi-conducteurs
même s’ils ne présentent pas les gains les plus élevés.
Décorrélation du speckle La décorrélation du speckle ainsi que l’objectif de faire de
l’imagerie en temps réel nous imposent des temps caractéristiques très courts, de l’ordre
de la milliseconde. Il s’agit ici à la fois du temps de réponse et d’eﬀacement du réseau.
Le temps de réponse dépend de l’éclairement incident et est gouverné par l’eﬃcacité de
la photoexcitation et du processus de transfert des charges.
On parle souvent de sensibilité photoréfractive du matériau qui peut être déﬁnie comme
la variation d’indice de réfraction du cristal par unité d’énergie incidente et par unité
de surface dans les premiers instants du processus. Cette sensibilité peut s’exprimer en
fonction des diﬀérents paramètres [116] et touche à la fois à la fois aux notions d’eﬃcacité
de diﬀraction et de temps de réponse. Elle dépend entre autres du coeﬃcient électro-
optique, de l’absorption et de la longueur d’onde.
Étendue géométrique de détection Ici, la condition est uniquement que la face
d’entrée du matériau soit la plus grande possible. Nous n’en ferons pas une condition
nécessaire pour le moment. Les polymères photoréfractifs constituent une solution grâce à
leur facilité de fabrication et permettraient de collecter plus de lumière. Notre application
ne nous permet pas de faire l’impasse ni sur le temps de réponse, ni sur l’eﬃcacité de
diﬀraction avec des conditions supplémentaires sur la longueur d’onde et la taille.
Etat de l’art
L’imagerie acousto-optique par holographie photoréfractive a été développée par quatre
groupes de recherche dans le monde. Elle a été proposée en même temps par Murray et
al. [75] et Ramaz et al. [76] en 2004. Les premiers ont utilisé un cristal de silicate de
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bismuth (BSO, Bi12SiO20) (5 mm x 5 mm x 7 mm) sous champ à 532 nm ; les seconds
un cristal d’arséniure de gallium (GaAs) sans champ (1 cm x 1 cm x 1 cm) à 1064 nm.
Les équipes de L.V. Wang [134] en 2007 et J.P. Monchalin [103] en 2008 ont ensuite
suivi avec respectivement un cristal de BSO sous champ à 532 nm et un cristal de GaAs
sans champ à 1064. La diﬃculté de trouver le matériau adéquat a obligé certaines de
ces équipes à abandonner la détection photoréfractive des photons marqués au proﬁt de
techniques incohérentes (Fabry-Perot confocal [83] ou holeburning [84]).
La première expérience d’imagerie acousto-optqiue par holographie photoréfractive mon-
tée à l’Institut Langevin et caractérisée par Max Lesaﬀre dans sa thèse [128] a montré
l’eﬃcacité du GaAs, tant par son temps de réponse que par les possiblités qu’il oﬀre en
termes pratiques. La possibilité d’utiliser un angle de 90 degrés entre les faisceaux réfé-
rence et signal oﬀre un avantage considérable en terme d’encombrement et de collection
du ﬂux. La diﬀusion de la pompe sur le détecteur en est aussi diminuée. Sa conﬁgura-
tion en diﬀraction anisotrope permettait aussi de réduire considérablement le bruit de la
pompe. Mais la longueur d’onde utilisée (1064 nm) restait la limite. Rappelons qu’il est
possible de gagner un facteur 400 sur le ﬂux transmis en passant à 800 nm (section 1.2.1
du chapitre 1).
Un des objectifs de cette thèse a donc été de monter une expérience similaire à 800
nm. Pour cela, nous avons caractérisé quelques matériaux à cette longueur d’onde aﬁn
de faire un choix : le BGO :Cu, le ZnTe et le SPS :Te. Cette caractérisation ne se veut
pas exhaustive. Nous nous attacherons à mesurer le gain en mélange à deux ondes et le
temps de réponse pour chacun des matériaux. De plus, il n’est pas exclu d’étudier d’autres
matériaux photoréfractifs (polymères ou cristaux liquides) pour l’acousto-optique.
4.3.2 Germanate de bismuth dopé cuivre (BGO :Cu)
Le germanate de bismuth Bi12GeO20 (BGO) fait partie de la famille des sillénites comme
le Bi12SiO20 (BSO) et le Bi12T iO20 (BTO). Ces matériaux possèdent des propriétés
"intermédiaires" entre les ferroélectriques et semi-conducteurs (coeﬃcient électro-optique
et leur temps de réponse).
Le BGO possède une symétrie cubique (classe 4¯3m. Son tenseur électro-optique se













avec r41 = r52 = r63 = 3.5 pm/V à 514 nm [136].
Le cristal que nous possédons nous a été fourni par Jean-Claude Launay de l’Institut de
Chimie de la Matière Condensée de Bordeaux. Il possède une taille de 15.2 mm x 14.7 mm
x 12.2 mm (ﬁgure 4.7(b)) et est dopé cuivre (BGO :Cu). Le dopage cuivre permet d’une
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part d’augmenter la photoréfractivité car l’introduction de dopants augmente le nombre de
niveaux d’énergie dans la bande interdite. Il permet d’autre part d’augmenter l’absorption
optique vers les grandes longueurs d’onde par la présence d’une bande d’absorption à
12500 cm−1. C’est cette dernière caractéristique qui nous intéresse.
La ﬁgure 4.6 montre le spectre d’absorption de notre cristal. Nous remarquons qu’à 800
nm nous sommes à la limite de son absorption, α = 0.1 cm−1 à 815 nm.
























BGO:Cu 12.2 mm d’épaisseur
Figure 4.6 – Spectre d’absorption du BGO :Cu.
Gain photoréfractif en mélange à deux ondes Nous avons mesuré le gain en mé-
lange à deux ondes en conﬁguration dite de couplage (ﬁgure 4.7(b)). Une diode laser à
cavité auto-organisable 3 à 815 nm et délivrant 700 mW a été utilisée. Les faisceaux sont
polarisés selon 〈001〉 (ﬁgure 4.7(b)). Le gain photoréfractif est déﬁni dans l’approximation




ln{ IS(L, avec pompe)
IS(L, sans pompe)
} (4.22)
Le gain à saturation mesuré reste faible puisqu’il atteint la valeur de 0.09 cm−1 comme
le montre la ﬁgure 4.7(a) qui représente ce gain en fonction de la puissance par unité de
surface du faisceau de référence IR.
Temps de réponse τPR Le temps de réponse du cristal a été mesuré par une technique
fréquentielle explicitée dans l’article de Lesaﬀre et al. [138] usuellement plus adaptée à la
mesure de temps de réponse très rapides in situ dans un montage d’acousto-optique. La
3. Cette diode laser à cavité auto-organisable a été développée au laboratoire Charles Fabry de l’Ins-
titut d’Optique [137]. Il s’agit d’une cavité laser dans laquelle un cristal photoréfractif a été inséré pour
réduire le nombre de modes. Cela présente l’avantage d’avoir une diode laser monomode et puissante mais
le faisceau n’est pas gaussien. En effet, elle émet un mode planaire, qui fait que l’illumination n’est pas
uniforme. Une purification du faisceau n’est pas possible car on perdrait beaucoup de flux. Nous avons
alors utilisé un ensemble de lentilles cylindriques pour collimater le faisceau.
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Figure 4.7 – Mesure du gain en mélange à deux ondes du cristal de BGO :Cu. (a) Évolution du gain
en fonction de la puissance de pompe.(b) Configuration et taille du cristal.
réponse fréquentielle du cristal à une perturbation, comme par exemple une excitation
ultrasonore, est mesurée. En pratique, il suﬃt de moduler le faisceau signal par une onde
acoustique à laquelle est appliquée une modulation de phase ou d’amplitude additionnelle
de fréquence fmod. Le signal acousto-optique des photons marqués est ensuite enregistré
grâce à une détection synchrone à fmod en balayant la fréquence du faisceau pompe. Cette
technique n’impose pas de condition sur la bande passante de la détection puisque la
mesure est faite à une fréquence unique fmod.
Nous pouvons réaliser la même mesure en modulant à fmod un des deux faisceaux du
mélange à deux ondes. Le signal enregistré en fonction de la fréquence montre alors trois
résonances à f = 0,±fmod. Ces résonances sont des lorentziennes de largeur à
mi hauteur égale à 1/(πτPR) pour le pic principal et égale à
√
3/(πτPR) pour
les bandes latérales. La fréquence de modulation fmod doit être supérieure à 1/τPR
pour bien séparer les résonances. Si ce n’est pas le cas, le déphasage induit est petit et le
contraste temporel de la ﬁgure d’interférence sur le détecteur est faible.
Pour le cristal BGO :Cu, nous avons appliqué une modulation de phase avec un rapport
cyclique de 50% au faisceau pompe, tel que fmod = 5 Hz. Un balayage en fréquence est
appliqué à la pompe. La ﬁgure 4.8(a) montre uniquement le pic central pour diﬀérentes
puissances de pompe. La ﬁgure 4.8(b) donne l’évolution du temps de réponse en fonction
de la puissance de pompe. Nous remarquons que τPR évolue en 1/IR. Cependant ces
valeurs sont extrêmement élevées pour notre application. Nous mesurons des temps entre
650 ms et 1 s. Ce cristal ne pourra pas être appliqué à l’holographie en temps réel pour
l’imagerie acouto-optique.
4.3.3 Tellurure de zinc dopé vanadium et manganèse (ZnTe :V,Mn)
Le tellurure de zinc (ZnTe) est un semi-conducteur de la famille II-VI qui cristallise
dans la structure zinc-blende. Sa largeur de bande est de l’odre de 2.26 ev à 300 K le
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Décalage fréquentiel f (kHz)  IR (W/cm2) 
Figure 4.8 – Mesure du temps de réponse du cristal de BGO :Cu par décalage fréquentiel. (a) Signal
à fmod = 5 Hz en fonction de la fréquence du faisceau référence pour différentes
puissances surfaciques. (b) Temps de réponse τPR extrait de (a) en fonction de la
puissance surfacique de pompe.
rendant adéquat pour des utilisations entre 800 et 900 nm. Le matériau étant naturelle-
ment de type p, il est nécessaire de le doper, par exemple au vanadium, pour le rendre
photoréfractif [139]. L’échantillon en notre possession (Cradley Crystals Corporation) est
codopé vanadium/manganèse (ZnTe :V,Mn) et il y a été mesuré des temps de réponse
très rapides (ce qui est généralement le cas pour les semi-conducteurs) [140]. Nous avons
mesuré un coeﬃcient d’absoption à 815 nm de α = 0.9 cm−1. Son tenseur électro-optique
est le même que celui du BGO :Cu (4.21) avec r41 = 4 pm/V .
Gain photoréfractif en mélange à deux ondes La mesure du gain photoréfractif
a été réalisée de la même façon que pour le BGO :Cu. Les faisceaux sont polarisés selon
〈001〉 (ﬁgure 4.9(b)). La ﬁgure 4.9(a) montre que nous avons atteint un gain de 0.28 cm−1.
Ce sont des propriétés similaires à celles du GaAs à 1064 nm (utilisé pour l’imagerie
acousto-optique) mais à la bonne longueur d’onde. De ce point de vue ce matériau est
très prometteur.
Temps de réponse du ZnTe :V,Mn De la même façon, le temps de réponse a été
mesuré suite à une modulation fmod = 10 kHz. La ﬁgure 4.10(a) montre les trois pics
correspondant au trois résonances à -10 kHz, 0 kHz et 10 kHz. Une mesure à plus haute
fréquence fmod aurait permis de mieux séparer les résonances. Nous pouvons extraire de
ces courbes le temps de réponse en fonction l’intensité de la pompe par unité de surface
(ﬁgure 4.10(b)). Nous mesurons un temps atteignant presque 200 µs. Il ne fait aucun
doute que ce matériau est parfaitement adapté à l’holographie en temps réel grâce à son
temps de réponse.
4.3.4 Hypothiodiphosphate d’étain dopé tellure (SPS :Te)
Le SnP2S6 (SPS) est un matériau photoréfractif très prometteur. Les premières études
[141, 142] ont montré qu’il présente un gain important en mélange à deux ondes dans le
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Figure 4.9 – Mesure du gain en mélange à deux ondes du cristal de ZnTe :V,Mn. (a) Évolution du
gain en fonction de la puissance de pompe. (b) Configuration et taille du cristal.
domaine du visible et de l’infrarouge avec des temps photoréfractifs très courts. Son dopage
au tellure [143] permet d’améliorer ces propriétés dans le proche infrarouge. Nous avons
alors décidé de tester ses propriétés pour une application à l’imagerie acousto-optique.
L’utilisation de ce cristal dans nos expériences est issue d’une collaboration avec Alexander
A. Grabar de l’Institut de Physique du Solide et de Chimie de l’Université d’Uzhgorod
en Ukraine. Nous avons en notre possession cinq cristaux avec des propriétés ou tailles
diﬀérentes. L’objectif est de trouver le dopage et l’épaisseur de cristal adéquats pour notre
application. Il faut, en eﬀet, qu’il y ait une forte ampliﬁcation sans que l’absorption du
cristal prenne le dessus.
Description du cristal Les cristaux de SPS sont obtenus par une technique de trans-
port en phase gazeuse qui permet d’obtenir des cristaux de qualité optique [116]. Tous les
composants du matériau (dopants compris) sont mélangés dans un tube de quartz avec
l’agent de transport. Le tout est placé dans un four à gradient de température. Un cristal
massif d’environ 2 cm3 est alors obtenu au bout de 2-3 semaines. Le cristal est ensuite
polarisé en étant amené à une température supérieure à sa température de transition de
phase (337 K) puis en appliquant un champ électrique pendant le refroidissement. La
ﬁgure 4.11 montre un échantillon de SPS après croissance et non taillé.
A température ambiante, le SPS est monoclinique avec une symétrie de groupe de type
m. Sa bande interdite vaut 2.3 ev. C’est un matériau bi-axe caractérisé par trois indices
de réfraction (n1 = 2.9, n2 = 2.85 et n3 = 2.98 à 780 nm)(4.11(a)). L’équation 4.23 donne
l’expression de son tenseur électro-optique. Les coeﬀcients de ce tenseur n’ont pas tous
été mesurés : r11 = 174 pm/V , r21 = 92 pm/V , r31 = 140 pm/V et r51 = 25 pm/V à 633
nm et à température ambiante [144]. Ces valeurs augmentent avec la température.
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Figure 4.10 – Mesure du temps de réponse du cristal de ZnTe :V :Mn par décalage fréquentiel.
(a) Signal à fmod = 10 kHz en fonction de la fréquence du faisceau référence pour
différentes puissances surfaciques. (b) temps de réponse τPR extrait de (a) en fonction














Figure 4.11 – (a) Indicatrice des indices et axe de polarisation spontané PS du SPS à température













Amélioration des propriétés par dopage Il existe diﬀérents types de cristaux ("jaune"
ou "marron") qui peuvent être dopés au tellure (Te), au bismuth (Bi) ou à l’antimoine
(Sb). Le SPS "marron" possède un gain photoréfractif très élevé atteignant 40 cm−1 à
633 nm, mais il est aussi très absorbant et donc inutilisable pour notre application. Le
dopage au tellure améliore la sensibilité dans l’infrarouge comme le montre les spectres
d’absorption (ﬁgure 4.12(a)) [143]. Le SPS :Te est par ailleurs plus rapide. Le tableau
4.17 issu de [143] donne un comparatif des propriétés des diﬀérents types de cristaux et
le chapitre 10 de [116] est consacré au SPS.










































Figure 4.12 – (a) Coefficient d’absorption des différents types de SPS en fonction de la longueur
d’onde. (b) Gain en mélange en deux ondes SPS :Te en fonction du pas Λ du réseau
d’indice à 780 nm. (Données issues de l’Université d’Uzhgorod)































Figure 4.13 – Absorption des différents cristaux de SPS :Te en notre possession en fonction de la
puissance de pompe.
Nos cristaux Le tableau de la ﬁgure 4.14 donne les caractéristiques des diﬀérents cris-
taux en notre possession. Leur absorption à 780 nm a été mesurée en fonction de l’éclai-
rement (ﬁgure 4.13) en polarisation orthogonale à l’axe x (ﬁgure 4.11(a)) pour éviter
l’apparition de la coma photoréfractive. Nous observons que le dopage augmente l’absorp-
tion à 780 nm. Il faudra trouver un compromis entre le dopage et l’épaisseur qui donne
la meilleure ampliﬁcation. Le phénomène de "fanning" a été observé avec les cristaux très
épais ou très dopés (3, 4, 5). Il est à noter qu’aucun traitement anti-reﬂet n’est déposé
sur les faces. Cela va être particulièrement gênant à cause des réﬂexions parasites de la
pompe.
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Figure 4.14 – Synthèse des propriétés des cristaux de SPS :Te
Gain photoréfractif en mélange à deux ondes Nous avons mesuré le gain des
diﬀérents cristaux en appliquant une modulation d’amplitude basse fréquence à la pompe.
Les mesures ont été faites à 780 nm avec un faisceau sonde de 2 mW de puissance. Nous
nous sommes mis dans une conﬁguration qui ne maximise pas le gain en mélange à deux
ondes. La ﬁgure 4.12(b) montre que le gain est maximal pour un pas de Λ = 1.5 µm.
Cependant, pour diminuer l’inﬂuence de la diﬀusion de la pompe sur notre détection, nous
sommes contraints d’agrandir l’angle entre les faisceaux. L’angle choisi vaut 41 degrés et
correspond à un pas Λ = 1.1 µm.



































Figure 4.15 – Gain en mélange à deux onde des différents cristaux de SPS :Te en fonction de la
puissance surfacique de pompe.
Nous mesurons le gain en fonction de la puissance de pompe pour les cinq cristaux
(ﬁgure 4.15). Le gain à saturation vaut environ 5 cm−1 pour les cristaux dopés à 1%.
Une valeur plus basse a été mesurée pour le cristal numéro 2. On se serait attendu à
une valeur plus élevée pour le cristal 5 mais peut-être que, dans ce cas, la pompe est
absorbée durant sa propagation (coeﬃcient d’absorption plus élevé), résultant en un gain
plus faible. Malgré le fort gain du cristal 3, le facteur d’ampliﬁcation du cristal 4 (≈ 30)
est plus élevé en raison de sa plus grande épaisseur. Notre choix s’est porté sur le cristal
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4, surtout que le numéro 3 a été endommagé.
Temps de réponse La mesure du temps de réponse donne des résultats assez encou-
rageants. Nous arrivons à 7 ms pour 3 W/cm2 (ﬁgure 4.16). D’après [143], il est possible
d’atteindre 1.3 ms à 10 W/cm2. Ces valeurs du temps de réponse associées au gain élevé
font du SPS :Te un cristal aux propriétés très remarquables.
Il va sans dire que nous avons choisi ce cristal de SPS :Te pour nos expériences. Les
images acousto-optiques du chapitre suivant ont d’abord été obtenues avec le cristal nu-
méro 1 (c’est le premier que nous avons reçu). Nous allons constater une nette amélioration
et de meilleures performances suite à l’utilisation du cristal numéro 4. Ce cristal est le
plus grand qui nous a été fourni. En eﬀet, la méthode de croissance de ce cristal ne permet
pas d’en faire des échantillons de qualité sur de grandes surfaces.
























Figure 4.16 – Temps de réponse photoréfractif d’un cristal de SPS :Te dopé 1% en fonction de la
puissance surfacique de pompe.
4.4 Conclusion
L’eﬀet photoréfractif existe dans des matériaux à la fois photoconducteurs et électro-
optiques (eﬀet Pockels). A partir d’une illumination non uniforme, un hologramme de
phase peut être enregistré à travers la création d’un réseau d’indice de réfraction. Cet
eﬀet permet, par mélange à deux ondes, de faire de l’holographie dynamique.
Dans le cadre de la détection de photons marqués par une méthode interférométrique,
nous pouvons alors réaliser une adaptation du front d’onde de la référence à celui tavelé
de l’onde objet. Cela permet d’utiliser eﬃcacement un mono-détecteur : la mesure de la
modulation de phase de la lumière par l’onde acoustique devient une mesure d’intensité.
Il est possible par ailleurs de transmettre toute sorte de signal modulé dans le temps ou
en phase à travers un matériau photoréfractif. Les avantages de ce type de détection sont
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sa bonne étendue optique et sa bande passante compatible avec la possible décorrélation
du speckle dans des milieux biologiques épais.
Les matériaux photoréfractifs ne sont pas tous adaptés à notre application. Leurs per-
formances dépendent de deux principaux paramètres qui sont le gain en mélange à deux
ondes et le temps de réponse photoréfractif, auxquels il faut ajouter l’absorption du ma-
tériau. La sensibilité d’un matériau (c’est à dire sa capacité à transformer rapidement le
réseau d’illumination en réseau d’indice) dépend de la longueur d’onde. Notre applica-
tion nécessite un matériau d’assez grande surface pour une meilleure collection du ﬂux
diﬀusé et qui possède une bonne sensibilité autour de 800 nm. Cette dernière condition
était la principale limite de l’utilisation de l’holographie photoréfractive pour l’imagerie
acousto-optique.
Nous avons testé les performances de trois matériaux à 800 nm. Les cristaux de SPS :Te
ont montré des performances assez remarquables à 780 nm. Ils présentent un gain élevé
permettant d’atteindre des facteurs d’ampliﬁcation de 30 associé à un temps de réponse
inférieur à la dizaine de millisecondes à 3 W/cm2 et atteignant 1 ms selon la littérature.
Les échantillons que nous avons choisis pour la suite des expériences sont des cristaux
dopés à 1%, car il présentent un bon compromis entre l’absorption et l’ampliﬁcation.
Le chapitre qui suit est consacré à l’application du mélange à deux ondes dans un cristal
photoréfractif pour la détection des photons marqués. Nous allons y présenter les deux
types de méthode généralement utilisés qui peuvent être soit une détection directe des
photons marqués (imagerie sur fond noir) soit une détection indirecte des photons marqués



























860 0.16 1.8 0.9 48 9 12 0.08
980 0.12 1.6 1.4 40 15 44 0.11
440.0839.001.04601
5.24.02.01.0837.5336nworB
780 0.9 18 180 0.4 1 0.7
84.0091413.0068
980 0.14 11 0.5 190 29 33 0.39
1064 0.09 8.6 40.0061
SPS:Te 1.0% 633 1.0 10 0.5 60 0.1 0.3 0.9
780 0.34 6 2.3 50 0.2 1.3 1.0
860 0.19 6.5 0.5 89 6 10 0.44
980 0.11 6 0.3 75 8 13 0.62
1064 0.09 4.5
SPS:Te 1.5% 860 0.8 8 0.5 89 7 15 0.44
980 0.42 6 0.5 83 10 13 0.57
1064 0.36 4.5 0.6 73 11 25 0.53
SPS:Te 2.0% 633 1.8 10 1.1 57 0.2 0.5 1.0
780 0.6 6 0.8 47 0.5 1.6 0.8
1064 0.10 2.2 0.9 54 17 32 0.22
SPS:Te 3.0% 633 2.7 12 2.6 81 0.1 0.4 0.8
780 0.9 7 0.7 56 0.6 1.3 0.8
1064 0.20 2.5 0.8 49 14 20 0.34
Figure 4.17 – Propriétés photoréfractives du SPS (issu de (REFERENCES)).
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L’
imagerie acousto-optique par holographie photoréfractive tente de remédier aux li-
mitations des diﬀérentes techniques de détection cohérente des photons marqués
présentées au chapitre 2 : l’étendue optique et la bande-passante. En eﬀet, les techniques
utilisant un mono-détecteur possèdent une très bonne bande passante mais sont limitées
par leur étendue optique dans la mesure où la cohérence spatiale est limitée à un grain
de speckle. Les techniques multiplexées sont dans une moindre mesure limitées par leur
étendue optique mais peuvent être aussi limitées par leur bande passante.
Le principe de l’holographie photoréfractive a été exposé dans le chapitre précedent,
l’objectif étant d’inscrire un hologramme du champ objet dans un cristal. La diﬀraction
d’une référence sur cet hologramme en réalise l’adaptation de front d’onde permettant
une détection d’une modulation d’intensité sur une photodiode, directement liée à la
modulation acousto-optique. Cet hologramme peut être gravé avec les photons marqués
ou non marqués par les ultrasons. Dans ce dernier cas, on parle de détection sur fond
blanc.
Dans ce chapitre, nous allons appliquer l’holographie photoréfractive à l’imagerie acousto-
optique. Nous allons voir d’abord quel est l’état de l’art de ce type d’imagerie avant de
présenter les premières expériences que j’ai réalisées sur un montage de Tomographie
Acousto-Optique Cohérente (TAOC) qui a fait l’objet de la thèse M. Lesaﬀre [128]. La
suite sera consacrée à l’imagerie aousto-optique résolue en temps, une méthode basée sur
l’utilisation d’impulsions ultrasonores très brèves et l’holographie du front d’onde des pho-
tons non marqués. Nous en présenterons d’abord le principe puis les diﬀérents résultats
expérimentaux obtenus dans la fenêtre thérapeutique grâce un cristal de SPS : Te.
5.1 Détection photoréfractive des photons marqués
5.1.1 État de l’art
Dans le chapitre précédent, nous avons fait l’état de l’art de l’imagerie acousto-optique
photoréfractive du point de vue matériau. Les deux seuls matériaux utilisés sont le BSO
à 532 nm ou l’AsGa à 1064 nm. Du point de vue imagerie, les premières expériences en
2004 [75, 76] ne permettaient pas de diﬀérencier l’information selon l’axe ultrasonore. Il
s’agissait d’une preuve de principe où un proﬁl en une dimension selon un axe transverse
aux ultrasons était enregistré.
L’équipe de Murray [145,146] réalise en 2005 les premières images acousto-optiques en
deux dimensions par holographie photoréfractive. Ils emploient des impulsions ultraso-
nores ultra-brèves, la résolution est alors directement donnée par l’étendue temporelle de
l’impulsion. Ils arrivent ainsi à imager des objets absorbants de 3 mm de diamètre enfouis
dans une épaisseur de 2.7 cm de gel diﬀusant (µ′s = 10 cm
−1). Le grand avantage de leur
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expérience est qu’elle permet de réaliser une image échographique dans le même temps
puisqu’ils utilisent un échographe conventionnel. L’équipe de Wang réalise en 2008 [134]
un montage similaire (même longueur d’onde, même cristal et impulsions ultrasonores).
Ils parviennent à imager des objets absorbants de 6×6×6 mm3 à travers 2.5 cm de blanc
de poulet.
En 2008, des résultats en une dimension (axe des ultrasons) sont obtenus par l’équipe
de Monchalin [103] à 1064 nm (AsGa). De même, des impulsions brèves leur permettent
d’imager en une dimension selon l’axe des ultrasons des objets de 5.3 mm à travers 3 cm
de gel diﬀusant (µ′s = 10 cm
−1). L’utilisation d’un laser à longues impulsions leur permet
d’améliorer la sensibilité de l’imagerie en augmentant la puissance crête injectée dans le
milieu diﬀusant.
Photons marqués ou non marqués ? Les méthodes d’imagerie présentées ci-dessus
font, pour la plupart, une détection indirecte des photons marqués. En eﬀet, il est possible
de remonter à la modulation acousto-optique en détectant les uns ou les autres [147]. Dans
le cas des photons marqués, il faut décaler le bras référence de la fréquence des ultrasons
ωUS. L’hologramme gravé doit alors être dynamique, c’est à dire qu’un nouvel hologramme
doit être gravé pour chaque nouvelle position de la source virtuelle acousto-optique. Ramaz
et al. [76] font ainsi une détection directe des photons marqués (sur fond noir), un nouvel
hologramme est gravé pour chaque position transverse du transducteur acoustique.
L’utilisation d’impulsions ultrasonores brèves pour la résolution axiale impose la dé-
tection des photons non marqués. En eﬀet, le déplacement de l’impulsion dans le milieu
se fait à une échelle de temps inférieure aux temps d’inscription et d’eﬀacement d’un
hologramme dans un cristal (il faut 26 µs en moyenne aux ultrasons pour traverser 4 cm
dans un milieu biologique). Il est donc impossible de graver un nouvel hologramme pour
chaque position de l’impulsion, le cristal se comportant comme un ﬁltre passe-bas. La dé-
tection des photons marqués se fait alors de façon indirecte en réalisant, grâce au cristal,
l’adaptation du front d’onde des photons non marqués. Cette méthode sera détaillée dans
la suite.
Cependant, il est possible de faire une imagerie acousto-optique photoréfractive résolue
en deux dimensions sur fond noir, grâce à la Tomographie Acousto-Optique Cohérente
(TAOC) [92, 148].
5.1.2 Tomographie acousto-optique cohérente
La TAOC a été développée par Max Lesaﬀre pendant sa thèse [92, 128]. Le principe
de cette méthode repose sur la combinaison d’une modulation aléatoire de la phase, à la
fois de l’excitation ultrasonore et d’un des bras optiques (objet ou référence). En eﬀet,
l’utilisation d’une onde ultrasonore continue ne permet pas de discriminer l’information
axiale. Il est possible de procéder de façon similaire à l’OCT en créant une zone de
cohérence acousto-optique [92]. Les photons marqués provenant de cette zone de cohérence
pourront établir un hologramme dans le cristal. Les variations de phase à l’extérieur de
cette zone de cohérence le long de la colonne acoustique seront trop rapides pour le cristal
qui en enregistre une valeur moyenne nulle.
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Figure 5.1 – Montage expérimental de la tomographie acousto-optique cohérente (TAOC) : en plus
de modulations aléatoires de phase, une modulation asymétrique de phase à 3 kHz est
appliquée pour la détection synchrone.
Le schéma de la ﬁgure 5.1 montre le montage expérimental utilisant un cristal d’AsGa.
Le bras référence est décalé de la fréquence acoustique. Le signal acousto-optique intégré
sur un temps τ sur la photodiode correspond au terme d’interférences entre le champ dif-
fusé transmis à travers le cristal et le champ diﬀracté par holographie photoréfractive. Ici,
les faisceaux interfèrent avec un angle de 90◦ et le cristal est en conﬁguration de diﬀraction
anisotrope. Cela permet de supprimer la contribution de la diﬀusion de la pompe sur la
photodiode. Ce dernier point est souvent un paramètre limitant de l’holographie photo-
réfractive pour l’imagerie acousto-optique, surtout en détection sur fond noir (détection
directe des photons marqués).
Supposons que le motif aléatoire possède un temps de bascule TΦ (ﬁgure 5.1) et que
les deux motifs sont retardés d’un temps td. Les deux séquences de modulation de phase
doivent être identiques à un retard temporel près tel que ψO(t) = −ψUS(t− td), où ψO est
la séquence appliquée au bras optique de référence et ψUS celle appliquée aux ultrasons.
Le signal optique dépend alors de | g1 |2, où g1(td) est la fonction d’autocorrélation des
modulations aléatoires [148] :
g1(td) = 〈exp[iψUS(t)]exp[−iψUS(t+ td)]〉τ (5.1)
La zone de cohérence temporelle possède ainsi une position yc et une étendue ∆y contrô-
lées :
yc = vUStd et ∆y = vUSTΦ (5.2)
La résolution axiale de l’imagerie est proportionnelle à TΦ qu’on appelle temps de co-
hérence acousto-optique. Le signal acousto-optique détecté y est aussi proportionnel. Le
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photons marqués détectés ne provenant que de la zone de cohérence, plus cette dernière
sera petite (meilleure résolution) plus le signal sera faible. Il faut alors trouver un com-
promis entre la résolution axiale souhaitée et la dynamique du signal.
La ﬁgure 5.2 montre les résultats que j’ai obtenus grâce à la TAOC pour l’imagerie de
deux inclusions absorbantes de 3 mm de diamètre séparées de 2 mm enfouies dans un gel
diﬀusant de 2 cm (µ′s = 10 cm
−1). Nous remarquons que plus la résolution est améliorée,
plus le signal est faible. Les deux objets sont séparés pour une résolution ∆y = 1.4 mm
inférieure à la distance qui les sépare. La TAOC permet ainsi d’avoir une résolution axiale
arbitraire, la résolution transverse dépendra des caractéristiques du transducteur.






































































































































































Figure 5.2 – Images par tomographie acousto-optique cohérente (TAOC) de deux inclusions absor-
bantes de diamètre 3 mm et séparées de 2 mm. Le plan représenté est une coupe selon
(xy) au milieu d’un échantillon diffusant d’épaisseur 2 cm et où le libre parcours moyen
de transport est de 1 mm (µ′s = 10 cm−1). Les images (a), (b), (c) et (d) sont réalisées
avec des résolutions respectives ∆y de 11.4 mm, 5.7 mm, 2.9 mm et 1.4 mm. Le
niveau de signal maximal vaut respectivement pour chaque image 115 pW , 80 pW ,
37 pW et 22 pW . (e) Photographie du plan de coupe à mi-épaisseur de l’échantillon
diffusant.
La TAOC permet de réaliser une imagerie acousto-optique en deux dimensions avec
une technique originale. Cependant, l’expérience reste limitée par la longueur d’onde de
sensibilité du cristal d’AsGa. Il est plus judicieux de travailler à 800 nm. De plus, l’utilisa-
tion d’ultrasons continus ne permet pas de respecter les normes acoustiques de l’imagerie
biomédicale (Annexe C). Une perspective serait de coupler la TAOC à l’holographie nu-
mérique en régime longues impulsions présentée dans la partie 2 de cette thèse. Enﬁn,
l’imagerie par TAOC est une imagerie point par point, il faut acquérir un signal et donc
graver un hologramme pour chaque point de l’échantillon, elle peut donc être très coûteuse
en temps. A titre d’exemple, l’image 5.2(d) a nécessité 4 heures d’acquisition ! !
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5.2 Principe de l’imagerie acousto-optique résolue
en temps
L’expérience d’Imagerie Acouto-Optique Résolue en Temps (IAORT) s’appuie sur une
détection par holographie photoréfractive des photons non marqués (sur fond blanc) à
780 nm. Le cristal utilisé est le SPS :Te étudié dans le chapitre précédent. Il s’agit de la
première expérience d’imagerie acousto-optique photoréfractive autour de 800 nm (fenêtre
thérapeutique optique). Les autres expériences à cette longueur d’onde, dont nous avons
déjà donné les avantages dans le chapitre 1, sont la détection par holeburning spectral [85]



































Figure 5.3 – Principe de l’imagerie acousto-optique résolue en temps (IAORT).
Ultrasons brefs pour la résolution axiale La façon la plus intuitive de résoudre
l’information selon l’axe des ultrasons est l’utilisation d’impulsions brèves comme cela est
le cas pour l’échographie. La résolution axiale est alors directement liée à l’étendue spatiale
de l’impulsion que l’on peut calculer en connaissant la vitesse moyenne des ultrasons. Ainsi
la résolution ∆y s’exprime comme ∆y = vUStb où vUS est la vitesse des ultrasons (elle
vaut en moyenne 1540 m.s−1 dans les milieux biologiques) et tb la largeur de l’impulsion
ultrasonore. Utiliser des impulsions ultrasonores possède deux avantages. Cela permet,
d’une part, de respecter plus facilement les normes biomédicales et facilite, d’autre par,
le couplage de l’imagerie acousto-optique avec un dispositif d’échographie conventionnel.
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Hologramme statique des photons non marqués Considérons un milieu diﬀusant
éclairé par un laser. La lumière, par diﬀusion multiple, s’étend dans le milieu. Dans une
conﬁguration source/détecteur ponctuels en réﬂexion, on parle de "banane de diﬀusion".
Dans une conﬁguration en transmission, il s’agit plutôt d’une ellipsoïde de révolution
dont la section est la répartition gaussienne de la lumière dans le milieu. La lumière ainsi
collectée et focalisée dans le cristal photoréfractif, interfère avec une référence de même
fréquence pour y inscrire un hologramme de phase (montage homodyne). Cet hologramme
des photons "diﬀusés" (non marqués) est statique car leur phase n’est pas modiﬁée. Le
régime stationnaire est atteint.
Détection de la quantité de photons non marqués transmise Le signal détecté
sur la photodiode comprend deux contributions : le signal transmis (photons diﬀusés) et
la référence diﬀractée par le cristal qui lui est spatialement adaptée. Ce signal est visualisé
dans le temps grâce à un mono-détecteur à grande bande passante. En l’absence de toute
modulation temporelle, ce signal optique est continu et représente la quantité de photons
diﬀusés, non marqués, transmise à travers le cristal et ampliﬁée.
Détection indirecte de la quantité de photons marqués par conservation d’éner-
gie Appliquons maintenant une modulation temporelle au signal. Cette modulation est
transmise par le cristal comme le montre l’équation 4.18. Ainsi, si nous envoyons une im-
pulsion ultrasonore dans le milieu, il y aura création de photons marqués. Cette création
de photons marqués se fait le long du trajet de l’impulsion dans le milieu. Par conser-
vation d’énergie, la création de photons marqués résulte en la chute de la quantité de
photons non marqués. L’hologramme ayant été inscrit par les photons non marqués reste
invariant car tb ≪ τPR. Le niveau continu détecté préalablement chute. Cette chute est
proportionnelle à la quantité de photons marqués acoustiquement.
Si la détection permet de résoudre temporellement le trajet de l’impulsion dans le
milieu, alors nous pouvons résoudre temporellement la chute de la quantité de photons
non marqués le long de l’axe ultrasonore comme le montre la ﬁgure 5.3(a). La partie
variable du signal temporel enregistré correspond alors par soustraction à la quantité de
photons marqués le long de l’axe acoustique et donc à la solution de l’équation de diﬀusion
1.7 à cette profondeur (la quantité de photons marqués étant proportionnelle à la densité
locale de photons). En d’autres termes, il s’agit d’une coupe à la résolution acoustique de
l’étendue de lumière à cette profondeur.
Détection d’un contraste optique L’impulsion ultrasonore lit en quelque sorte la
distribution de lumière durant sa propagation. Avant l’envoi de l’onde acoustique, le ni-
veau continu sur la photodiode prend en compte l’absorption de la lumière incidente par
d’éventuels objets absorbants.
Un objet absorbant présent le long de la colonne acoustique va alors créer une variation
temporelle du signal. En eﬀet, la densité de photons est plus faible au niveau de l’objet.
Ainsi, lorsque l’impulsion est située au niveau de l’objet, la quantité totale de photons
marqués y est plus faible, celle des photons non marqués est alors plus élevée, le signal
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remonte (ﬁgure 5.3(b)). On déduit de ces variations temporelles, la distribution spatiale
le long de l’axe en multipliant par la vitesse des ultrasons.
Avantages L’IAORT permet de réaliser une imagerie par "ligne" comme l’échographie
et non point par point. Cela présente un gain de temps considérable et peut permettre son
couplage avec cette dernière modalité. Elle permet d’être aussi plus sensible aux photons
marqués car la chute du signal est créé par les deux bandes spectrales à±ωUS. La détection
directe en conﬁguration hétérodyne n’est sensible qu’à une seule des deux contributions.
L’IAORT sur fond blanc est en soi spéciﬁque à la détection par holographie photoré-
fractive. L’utilisation d’impulsions ultrasonores brèves ne permet pas d’imager par "ligne"
par holographie numérique, car la bande passante des caméras ne le permet pas. Une
détection incohérente par holeburning permet de faire une imagerie résolue en temps sur
fond noir en détectant directement les photons marqués.
5.3 Modélisation de l’imagerie acousto-optique ré-
solue en temps
Après en avoir explicité le principe, nous allons à présent modéliser l’IAORT par holo-
graphie photoréfractive. Il s’agit d’une application de la modélisation faite par P. Delaye
pour la transmission de signaux modulés dans le temps par un cristal photoréfractif [121]
à notre cas particulier. L’objectif est d’étudier les conditions dans lesquelles une telle mo-
dulation est transmise et d’identiﬁer les diﬀérentes contributions au niveau du détecteur
ainsi que les dépendances du signal acousto-optique.
Nous noterons ES(x, y, z, t) le champ objet sortant de l’échantillon diﬀusant et transmis
par le cristal. Ce champ dépend des trois coordonnées de l’espace en raison de la distri-
bution aléatoire de la ﬁgure de speckle et l’absorption par le cristal. Il dépend aussi du
temps. ER(z) est le champ référence qui est seulement aﬀecté par l’absorption dans le cas
de l’approximation de non-déplétion de la pompe (Annexe B).
5.3.1 Hologramme statique des photons non marqués
Le champ diffusé L’échantillon diﬀusant est éclairé par une onde plane monochroma-
tique de pulsation ω. Le champ en sortie, du fait de la diﬀusion, résulte de la superposition
des champs diﬀusés par diﬀérents chemins optiques. Le long de chaque trajet, l’onde a
accumulé une amplitude et une phase et le champ scalaire peut s’exprimer à un instant t
comme :
ES(x, y, z, t) =
N∑
k=1
ak(x, y, z)eiϕk(x,y,z,t)eiωt (5.3)
où N est le nombre de séquences de diﬀusion, ak(x, y, z) l’amplitude résultant le la sé-
quence de diﬀusion k et ϕk(x, y, z, t) la phase accumulée.
Comme chaque séquence de diﬀusion est représentée par un trajet optique de longueur
quelconque et grande devant la longueur d’onde, la phase est aléatoire d’un trajet à
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l’autre. Il en résulte qu’à la sortie du milieu diﬀusant, l’amplitude et la phase du champ
sont aléatoires et donc diﬀérentes d’un point à l’autre de l’espace. Dans un souci de simpli-
ﬁcation, nous considérons que l’amplitude du champ s’exprime en sortie du milieu comme
α(x, y)
√
IS, où α(x, y) est une variable aléatoire de l’espace et IS l’intensité incidente sur
l’échantillon. De même la phase accumulée en un point (x, y) peut s’exprimer grâce à une
variable aléatoire globale.
Il est alors possible d’exprimer le champ ES en fonction de deux variables aléatoires,
α(x, y) et ϕ(x, y, z, t) qui intègrent le fait que ce champ est la sommation complexe des
diﬀérents chemins optiques dans le milieu :
ES(x, y, z, t) =
√
ISα(x, y)eiωteiϕ(x,y,z,t) (5.4)
Terme de phase acousto-optique Nous appliquons à présent une onde ultrasonore en
régime d’émission impulsionnel. Le transducteur ultrasonore est alimenté par une tension
sinusoidale modulée en amplitude par la fonction f(t) avec un faible rapport cyclique.
Nous considérons que nous sommes dans un régime linéaire où la pression acoustique
pUS varie linéairement à la tension. Ainsi, en tout point de l’échantillon, nous pouvons
exprimer cette pression :





où ωUS est la pulsation acoustique et PUS la pression maximale au point focal du
transducteur. vUS est la vitesse du son dans le milieu et
y
vUS
représente le retard temporel
entre le point d’émission et la position y suivant la colonne acoustique.
Cette perturbation acoustique module la phase de la lumière ayant traversé la zone
insoniﬁée. Nous allons ici aussi exprimer cette phase de façon globale. Il n’est pas dans
notre objectif de déﬁnir la sommation exacte à travers chaque chemin optique car le
résultat ﬁnal est identique. La phase acousto-optique peut s’exprimer alors comme :




) + δ(x, y)) (5.6)
β est une variable qui représente l’amplitude de modulation de la phase optique suite
à la modulation des chemins optiques à la fréquence ultrasonore ωUS. Nous considérons
que β varie lentement dans le temps par rapport à f(t). Elle dépend du milieu, et peut
être exprimée comme la somme sur tous les trajets optiques de la somme des modulations
induites sur chaque trajet au niveau local à la fois par la vibration des diﬀuseurs et
par la modulation de l’indice de réfraction. Elle dépend donc aussi de la densité locale
de photons. δ représente un terme de phase acoustique dû à la propagation de l’onde
ultrasonore selon y.
Modulation acoustique du champ diffusé Le champ diﬀusé en sortie ES se trouve
alors modulé par l’onde ultrasonore. En combinant les équations 5.4 et 5.6, nous obtenons :
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Le développement en séries de Bessel du terme de phase acousto-optique nous permet
d’aboutir à cette expression du champ modulé :
ES(x, y, z, t) =
∞∑
n=−∞
ES,ωn(x, y, z, t)e
iωnt (5.8)
tel que :













ωn = ω + nωUS (5.10)
La composante n = 0, tel que ω0 = ω, correspond au champ diﬀusé non modulé (photons
non marqués) :









Pour n = ±1, ω±1 = ω ± ωUS, il s’agit des deux bandes latérales correspondant au
champ des photons marqués :












Dans une hypothèse de faible taux de modulation acousto-optique nous considérons
qu’il n’existe réellement que ces premiers ordres (−1, 1). Ces deux champs diﬀèrent d’un
terme de phase aléatoire car ils résultent de deux marches aléatoires indépendantes. Ils
ne sont pas corrélés (incohérents spatialement). Nous remarquons que, même si ES,ω0
ne comporte pas de modulation de phase liée au champ acoustique, son amplitude en
dépend. C’est justement cette modulation d’amplitude qui va nous permettre de détecter
les photons marqués.
Holographie photoréfractive Ce faisceau signal interfère ensuite dans le cristal pho-
toréfractif avec une onde plane de référence : ER(z, t) =
√
IRe
iωt. Cette onde de référence
est non modulée en amplitude. Une modulation de phase de la référence ne changerait en
rien le problème puisque le paramètre important est la diﬀérence de phase entre les deux
ondes.
Seule la composante statique de l’interférogramme, i.e. avec un temps d’évolution supé-
rieur au temps de réponse du cristal τPR, participe à l’inscription de l’hologramme. Nous
ne considérerons pour la suite que le champ des photons non marqués ES,ω0 car c’est le
seul qui participe à l’établissement de l’hologramme.
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5.3.2 Transmission d’une modulation temporelle par un cristal
photoréfractif
Nous reprenons pour la suite le formalisme développé dans l’annexe B qui donne l’ex-
pression d’un signal modulé dans le temps transmis par un cristal photoréfractif. Les
hypothèses nécessaires correspondent bien aux conditions de notre imagerie :
1. Le faisceau référence n’est pas modulé temporellement.
2. Nous négligeons la déplétion par couplage en mélange à deux ondes. Il s’agit d’un
régime où la puissance de la pompe est très élevée devant la puissance de l’onde
objet. C’est une condition facile à réaliser puisque l’onde objet est déjà extrêmement
atténuée par le milieu diﬀusant.
3. L’absorption par le cristal est prise en compte.
4. Au temps t = 0 (avant la modulation de l’onde objet, c’est à dire avant l’applica-
tion du champ ultrasonore), un hologramme est déjà gravé dans le cristal et l’état
permanent est atteint. Les deux faisceaux sont déjà présents dans le cristal et ont
gravé un réseau d’indice, avec un gain à saturation, sur lequel ils diﬀractent.
Dans le cadre de ces hypothèses et en prenant comme origine des z la face d’entrée
du cristal, le signal transmis à travers le cristal d’épaisseur L peut s’écrire de la façon
suivante :
ES,ω0(x, y, L, t) = e
−αL/2ES,ω0(x, y, 0, 0)[(e
γL − 1) + ∆(x, y, t)] (5.13)
ES,ω0(x, y, 0, 0) est le champ diﬀusé des photons non marqués à l’entrée du cristal et à
l’instant t = 0 avant l’application du champ acoustique. ∆(x, y, t) est la partie temporelle
de ce champ suite à la modulation d’amplitude des ultrasons telle que ES,ω0(x, y, 0, t) =
ES,ω0(x, y, 0, 0)×∆(x, y, t), avec ∆(x, y, 0) = 1.
Nous considérons que les variations temporelles du champ diﬀusé non modulé sont
lentes devant le temps de réponse τPR en particulier celles de ϕ(x, y, z, t). La modulation
acoustique f(t) est, par contre, très rapide par rapport au temps de réponse du cristal.
D’après l’équation 5.11, nous pouvons alors écrire que :











f(t) est une fonction rectangle, f(t) = rect( t+y/vUS
tb
), telle que f(− y
vUS
) = 0. Elle est
centrée en y et nous avons bien ∆(x, y, 0) = 1.
Pour simpliﬁer l’écriture, nous allons supprimer la dépendance en z du champ après le
cristal dans la mesure où la détection est placée juste après le cristal. Le champ total après
le cristal contient les composantes (0,+1 et-1). ES,ω±1 ne participent pas à l’inscription
de l’hologramme. Ils sont uniquement transmis à travers le cristal et leur champ trans-
mis s’écrit ES,ω±1(x, y, L, t) = e
−αL/2ES,ω±1(x, y, 0, t). Ces deux contributions des photons
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marqués peuvent être négligées de façon très légitime car leur amplitude avant absorption
par le cristal est déjà très faible par rapport à celle de ES,ω0.
Nous pouvons, par ailleurs, écrire que γ = γ′ = Γ/2 car nous sommes dans un régime
de diﬀusion des charges (aucun champ n’est appliqué).
Le champ total après le cristal s’écrit alors :













ES,ωn(x, y, z, t)e
iωnt (5.16)
Le premier terme du champ correspond aux photons non marqués qui participent à
l’hologramme. Il faut ensuite ajouter les autres composantes aux fréquences supérieures
qui sont seulement aﬀectée par l’absorption du cristal.
5.3.3 Détection du signal acousto-optique
Sommation sur une photodiode de grande surface Le signal est détecté sur une
photodiode de grande surface et de grande bande passante placée après le cristal. Le signal
SPD délivré par le détecteur est égal à l’intégration de |ES|2 sur la surface de collection.





dy |ES(x, y, t)|2 (5.17)
Dans un cas plus général, cette équation comprendrait des sommations sur les trajets
optiques et des sommations sur les événements de diﬀusion. Pour calculer |ES(x, y, t)|2,
nous remplaçons d’abord, eΓL/2 − 1 par ηd, l’eﬃcacité de diﬀraction :








































Remarque : Le passage de la première ligne à la deuxième ligne de l’expression 5.18 se
fait en utilisant le fait que :
∑n=+∞
n=−∞ Jn(z)e
inφ ×∑n=+∞n=−∞ Jn(z)e−inφ = ezsin(φ)e−zsin(φ) = 1.
Le dernier terme de l’expression 5.18 ne contient que les termes pairs (les termes impairs
s’annulent). Ces termes sont de fréquences élevées (pour n = 2, nωUS > 5 MHz), ils sont
donc ﬁltrés par la bande passante de la photodiode.
Analyse des différentes contributions Nous obtenons enﬁn, une expression conte-
nant trois termes :














Cette expression possède deux termes continus qui correspondent au faisceau objet
transmis par le cristal et à la diﬀraction de la pompe sur le réseau (terme en η2d), et un
terme croisé. Le dernier terme est modulé dans le temps par f(t) et constitue notre signal
utile. En eﬀet ce terme variable exprime la modulation acousto-optique par l’impulsion
ultrasonore, et donc la création des photons marqués en fonction de la position de l’im-
pulsion ultrasonore sur l’axe y. Ce terme variable dépend aussi de la densité locale de
photons par la variable β(x, y) qui exprime l’eﬃcacité de marquage.
Deux cas de ﬁgure se présentent :
• Si Γ > 0 alors ηd est une constante positive et le terme variable représente une
chute du signal (par création de photons marqués) à partir d’un niveau non nul
correspondant au signal ampliﬁé par mélange à deux ondes.
• Si Γ < 0 alors ηd tend vers −1 et le terme variable représente une augmentation du
signal (par création de photons marqués) à partir d’un niveau non nul correspondant
au signal non ampliﬁé par mélange à deux ondes. Ce deuxième cas correspond à une
conﬁguration en gain négatif et montre que l’on peut transmettre un signal à travers
un cristal par adaptation de front d’onde sans en ampliﬁer la composante continue.
Nous verrons, dans la partie expérimentale, que nous pouvons être dans l’un ou l’autre
des cas et qu’il existe des avantages à la conﬁguration dite en gain négatif.
Enﬁn, il ne faut pas négliger la contribution de la diﬀusion de la pompe et du fanning
sur le signal détecté. En eﬀet, cette contribution ajoute une composante continue très
élevée à notre signal qui est souvent à l’origine de la saturation du détecteur.
5.4 Description de l’expérience
Dans cette section nous allons présenter le montage expérimental de l’imagerie acousto-
optique résolue en temps dans la fenêtre thérapeutique optique.
5.4.1 Montage expérimental
Schéma de l’expérience La ﬁgure 5.4 présente le schéma expérimental de l’imagerie
acousto-optique résolue en temps. Ce schéma est simpliﬁé dans la mesure où les faisceaux
empruntent des chemins diﬀérents en réalité pour des raisons d’encombrement. Nous avons
choisi un cristal de SPS :Te (hypothiodiphosphate d’étain dopé tellure) pour réaliser
une holographie photoréfractive dans la fenêtre thérapeutique optique. Il présente des
propriétés assez remarquables à cette longueur d’onde comme nous l’avons vu dans le
chapitre précédent.
Description du montage Un faisceau laser continu à 780 nm est séparé en deux bras
grâce à une cube séparateur de polarisation (PBS) : un bras référence et un bras signal.
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La répartition de puissance entre les deux bras est ajustée par une lame demi-onde. Ces
deux bras interfèrent au niveau du cristal photoréfractif. Le faisceau référence d’environ
100 mW est polarisé horizontalement et est directement envoyé sur le cristal. Le faisceau
signal est d’abord ampliﬁé par un MOPA (Master Oscillator Power Ampliﬁer) fonction-
nant à 780 nm avant d’être envoyé sur un échantillon diﬀusant. Le faisceau peut être
éventuellement élargi grâce à la lentille L1. Deux modulateurs acousto-optiques (MAO1
et MAO2) sont utilisés de façon accessoire sur chaque bras. En eﬀet, ils ne sont pas néces-
saires pour l’imagerie mais peuvent s’avérer utiles dans le cas où nous souhaitons ajouter
une modulation à l’un des faisceaux. Cela peut être le cas pour l’optimisation du mélange
à deux ondes où une modulation d’amplitude est appliquée au bras signal ou référence
pour la visualisation de l’eﬀet photoréfractif.
L’échantillon diﬀusant à imager est plongé dans une cuve en PMMA remplie d’eau.
La description des échantillons, ainsi que leur fabrication est donnée dans l’annexe E. Ils
sont constitués d’eau, d’agar et d’Intralipide. Cet échantillon est parcouru par une onde
ultrasonore émise par un transducteur piézoélectrique (PZT). Ce transducteur focalisé est
alimenté par une tension sinusoïdale modulée en amplitude avec un très faible rapport
cyclique aﬁn de générer des impulsions brèves. Pour des raisons de visibilité, l’ensemble
cuve et transducteur est représenté dans un plan perpendiculaire à celui du schéma. L’onde
ultrasonore est émise selon l’axe y, la lumière se propageant selon z.
La lumière diﬀusée par l’échantillon (photons marqués et non marqués) est ensuite
collectée par un ensemble de lentilles asphériques de grande ouverture aﬁn d’être focalisée
dans le cristal. La première lentille est disposée directement à la sortie de l’échantillon
aﬁn de collecter le maximum de ﬂux possible. D’autres lentilles permettent de collecter la
lumière transmise par le cristal et de la focaliser sur la photodiode (PD).
Le signal issu de la photodiode est ensuite ampliﬁé par un pré-ampliﬁcateur bas bruit
(PA) qui supprime le continu. Le signal ampliﬁé est ensuite visualisé sur un oscilloscope.
L’oscilloscope étant synchronisé sur le signal ultrasonore, nous pouvons directement ob-
servé l’évolution temporelle de la quantité de photons non marqués lors du passage de
l’impulsion ultrasonore dans le milieu.
Matériel expérimental Voici la liste et les caractéristiques du matériel utilisé :
• Un laser Ti :Saphir accordable(Coherent MBR 110) pompé par un laser Nd : Y V O4
doublé pompé par diode (Coherent Verdi 5 W). Nous utilisons ce laser à 780 nm,
longueur d’onde de fonctionnement de l’ampliﬁcateur. Au meilleur de sa forme, ce
laser a une puissance de 600 mW, mais lors des expériences d’imagerie acousto-optique
sa puissance oscillait autour de 280 mW. En eﬀet, la puissance de ce laser n’est pas
stable car sa cavité n’est pas mise sous pression, les optiques se salissent alors très
vite. De plus, il fonctionne non loin de son seuil, il a donc été très souvent nécessaire
de régler l’injection aﬁn de retrouver l’eﬀet laser. Dans tous les cas il a été nécessaire
d’améliorer l’injection à chaque mise en marche aﬁn d’optimiser la puissance en sortie.
• Un ampliﬁcateur optique à semi-conducteur (MOPA) TEC-400 de Sacher Lasertech-
nik. Cet ampliﬁcateur est alimenté par un faisceau provenant du laser Ti :Saphir
d’une puissance maximale de 20 mW et peut émettre jusqu’à 2 W. Le faisceau de
sortie à 780 nm garde ses propriétés spectrales et sa cohérence temporelle. Du point


















































Figure 5.4 – Montage expérimental de l’imagerie acousto-optique résolue en temps. PBS : cube
séparateur de polarisation, λ/2 : lame demi-onde, MAO : modulateur acousto-optique,
FI : isolateur de Faraday, MOPA : amplificateur à semiconducteur, L1, L2, L3, L4, L5 :
lentilles, PD : photodiode, PA : pré-amplificateur.
de vue spatial, le faisceau présente un mode lié à la cavité planaire. L’éclairement
n’est donc pas uniforme mais cela n’est pas limitant dans la mesure où il sert à illu-
miner un échantillon diﬀusant. Cet ampliﬁcateur est assez diﬃcile à aligner et il a
fallu le refaire assez souvent notamment lorsque le laser Ti :Saphir est désaligné. Son
bon fonctionnement nécessite de prendre quelques précautions. L’ampliﬁcateur est,
en eﬀet, très sensible aux retours de lumière. Nous avons alors utilisé des isolateurs
optiques de Faraday (FI) pour éviter les réﬂexions parasites.
• Deux modulateurs acousto-optiques AA OptoElectronics fonctionnant autour de 80
MHz avec une eﬃcacité de diﬀraction de 70%, précédés de deux ampliﬁcateurs de
puissance large bande, eux-mêmes alimentés par deux générateurs de fonction Agilent
33220A. Ces modulateurs sont alimentés à la même fréquence (80 MHz) pour l’ima-
gerie en conﬁguration homodyne.
• Un transducteur piézoélectrique ultrasonore Panametrics A395S (PZT) de focale
fUS = 75mm, d’ouverture 38 mm, et de fréquence nominale ωUS = 2.3 MHz.
Ces caractéristiques donnent une largeur de la zone de focalisation égale à 1.2 mm.
Ce transducteur est alimenté par un générateur de fonction Tektronix AFG3252 dont
le signal est ampliﬁé par un ampliﬁcateur de puissance large bande EI 325LA (25 W).
En fonction de la résolution souhaitée, nous appliquons quelques cycles à 2.3 MHz
avec une cadence de 1 ms. La caractérisation de ce transducteur est donnée dans
l’annexe D.
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• Une platine de translation linéaire motorisée pas à pas (Newport M-ILS150PP)
contrôlée par un contrôleur Newport ESP300 relié par un cable GPIB à un ordi-
nateur.
• Un cristal de SPS :Te. Il s’agit de l’échantillon numéro 1 caractérisé dans le chapitre
précédent, ayant une face d’entrée de dimensions 6.1 mm x 4.2 mm et une épaisseur
2.2 mm.
• Une photodiode Silicium à gain variable Thorlabs PDA 36A de surface active 3.6 mm
x 3.6 mm et de bande passante à 0 dB égale à 17 MHz. Elle possède une sensibilité
de 0.48 A/W à 800 nm.
• Un pré-ampliﬁcteur bas bruit large bande HMS/ITHACO Model 571. Cet ampliﬁ-
cateur possède un gain de 20 ou 40 dB et une bande passante comprise entre 10
kHz et 50 MHz. Il va être particulièrement eﬃcace pour les variations rapides du
signal (objets de petite taille par exemple), la limite est alors la bande passante de la
photodiode surtout en fort gain. En revanche, pour les faibles variations, il va avoir
tendance à déformer le signal.
• Un oscilloscope Tektronix TDS 2024B de bande passante 200 MHz et qui échantillone
à 2 GS/s. Il est relié par câbles USB à un ordinateur pour l’acquisition des signaux.
Alignement et réglage de l’expérience L’expérience a du être réalignée à plusieurs
reprises dans le but de tester soit des cristaux diﬀérents, soit d’autres conﬁgurations. La
principale diﬃculté réside dans l’alignement des lentilles de collection et dans la réalisation
d’un mélange à deux ondes eﬃcace avec de la lumière diﬀusée.
La première étape consiste à mettre en place le mélange à deux ondes dans le cristal
photoréfractif en l’absence de milieu diﬀusant et de lentilles. La référence est alors modulée
en amplitude pour pouvoir observer à l’oscillocope une ampliﬁcation du faisceau signal.
Il faut ensuite optimiser le gain photoréfractif en ajustant l’angle entre les faisceaux ainsi
que leur superposition dans le cristal. Une fois le mélange à deux ondes optimisé, nous
commençons par placer un objet faiblement diﬀusant (une feuille de papier blanc ou un
verre dépoli) sur le bras signal de telle façon à maintenir une ampliﬁcation du faisceau
par mélange à deux ondes.
Nous pouvons alors mettre en place les lentilles de collection de façon à ne pas perdre
le signal puis mettre enﬁn un milieu très diﬀusant. Il est en général diﬃcile d’observer le
mélange à deux ondes avec un milieu très diﬀusant car le signal est très faible (quelques
dizaines de µW arrivent au détecteur en moyenne). Nous pouvons alors optimiser la
collection du ﬂux et la transmission à travers le cristal en maximisant le niveau de signal
continu sur la photodiode en l’absence de pompe. La pompe diﬀusée par le cristal constitue
environ 80% du signal continu. Pour cette raison, nous devons nous mettre dans une
conﬁguration non optimale pour le gain phototréfractif en agrandissant l’angle entre les
faisceaux pour éloigner le faisceau pompe transmis du détecteur. De plus il est impossible
d’utiliser le cristal avec des faisceaux symétriques par rapport à la face d’entrée. La raison
est que le cristal n’est pas traité anti-reﬂet et la réﬂexion de la pompe sur la face d’entrée
est diﬀusée vers le détecteur par les lentilles de grand diamètre placées devant le cristal. Il
faut alors tourner le cristal face au faisceau sonde comme le montre le schéma expérimental
(ﬁgure 5.4) aﬁn d’agrandir l’angle de la pompe par rapport à la normale de la face et ainsi
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éloigner sa réﬂexion des lentilles. Toutes ces limites, qui apparaissent uniquement lorsqu’on
ajoute un milieu diﬀusant, ont fait qu’il a fallu recommencer l’alignement à plusieurs
reprises aﬁn de trouver un compromis entre le gain photoréfractif et la saturation de la
détection, l’objectif étant de minimiser la contribution de la pompe au signal continu.
5.4.2 Acquisition des données
Images acousto-optiques Pour la réalisation d’une cartographie acousto-optique, le
transducteur PZT est déplacé grâce à la platine motorisée le long de l’axe x (ﬁgure 5.4).
Pour chaque position du transducteur, le signal temporel est enregistré. Ce signal repré-
sente la variation de la quantité de photons marqués le long de la colonne acoustique lors
du passage de l’impulsion ultrasonore, il s’agit d’un proﬁl acousto-optique.
Ce proﬁl est par ailleurs visualisé en temps réel sur l’écran de l’oscilloscope. Cela per-
met de régler en temps réel la position du transducteur aﬁn d’optimiser le signal acousto-
optique. Il faut d’abord optimiser le signal en l’absence d’objet au niveau de la colonne
acoustique. Pour cela, il faut optimiser la position du transducteur dans les trois dimen-
sions aﬁn de maximiser la chute du signal due à la création de photons marqués. Il suﬃt
ensuite de déplacer l’échantillon dans les trois dimensions pour centrer l’objet à imager.
Pour réaliser une image en deux dimensions, il faut enregistrer le proﬁl acousto-optique
pour chaque position du transducteur et assembler ensuite les signaux obtenus. Pour
remonter à la position, il suﬃt de convertir le temps en distance grâce à la vitesse des
ultrasons. La résolution de l’imagerie est choisie grâce au nombre de cycles appliqués au
transducteur (4 cycles à 2.3 MHz donnent une impulsion de 1.7 µs et donc une résolution
de 2.7 mm).
Dans un souci de clarté, je rappelle que la lumière se propage selon l’axe z, les ultra-
sons selon l’axe y et la platine réalise une translation selon l’axe x. Ainsi, une image en
deux dimensions (x,y) correspond à une coupe à un z ﬁxé. Elle représente donc un plan
perpendiculaire à la direction de propagation moyenne de la lumière.
Traitement du signal Le signal acousto-optique est moyenné à l’oscilloscope. Ce
moyennage sera choisi en fonction de l’échantillon et de son épaisseur optique. La ﬁgure
5.5 montre l’eﬀet du moyennage sur le signal en l’absence et en présence d’une excitation
ultrasonore. La chute du signal représente la création de photons marqués. Nous remar-
quons que le moyennage permet seulement de lisser le signal. Ce traitement pourrait donc
être appliqué numériquement sur les données pour réduire le temps d’acquisition. Nous
remarquons par ailleurs que le signal n’est pas symétrique, ceci est dû à la bande passante
du pré-ampliﬁcateur qui n’est pas appropriée.
Les images présentées dans la suite sont issues des données moyennées auxquelles nous
avons appliqué un ﬁltre gaussien passe-bas en deux dimensions. Ce ﬁltre gaussien permet
de lisser l’image, réduire le bruit en la convoluant en chaque point avec une gaussienne.
Toutefois, il faut faire attention à ne pas appliquer un ﬁltre trop fort, dans la mesure
où un ﬁltre gaussien a tendance à gommer les contours et les fortes transitions. Un bin-
ning est aussi appliqué selon la direction des ultrasons y. En eﬀet, selon cette direction
l’échantillonnage est donné par l’oscilloscope, alors que selon la direction transverse x,
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Figure 5.5 – Moyennage du signal acousto-optique à travers un échantillon de 3.8 cm d’épaisseur
(µ′s = 10 cm−1). En haut : signal en l’absence d’ultrasons décalé pour des raisons de
visibilité. En bas : signal en présence d’ultrasons (4 cycles à 2.3 MHz) avec différents
moyennages à l’oscilloscope.
il est donné par le pas de la platine de translation. Le binning permet de regrouper un
certain nombre de pixels selon l’axe y, aﬁn d’équilibrer l’échantillonnage de l’image selon
les deux directions.
Ordre de grandeur des signaux détectés Le signal de la ﬁgure 5.5 est obtenu à
travers un échantillon d’épaisseur optique égale à 380 (épaisseur/libre parcours moyen ls)
éclairé par un faisceau de 1.8 W. Le niveau continu sur le détecteur, correspondant à la
quantité de photons transmise par l’échantillon et le cristal, est de 712 mV équivalent à
PDC = 9.8 µW . La chute du signal par création de photons marqués vaut 160 mV, ce
qui équivaut à PAC = 85 nW , en prenant en compte les facteurs d’ampliﬁcation de la
photodiode et de l’ampliﬁcateur. Cette mesure peut nous donner un ordre de grandeur










L’équation 5.20 prend en compte le gain photoréfractif (Γ = 5 cm−1) et l’épaisseur
(L = 0.22 cm) du cristal numéro 1. Sur le détecteur le signal associé aux photons marqués
est plus de 100 fois plus faible que celui des photons non marqués. Cela donne un ratio
d’environ 300, c’est à dire qu’avec 4 cycles d’ultrasons, un photon sur 300 est modulé. Cette
valeur est assez raisonnable et nous renseigne sur l’eﬃcacité du marquage acoustique.
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5.5 Résultats expérimentaux
Dans cette partie, nous allons présenter les diﬀérents résultats obtenus avec le montage
expérimental précédemment décrit. Nous allons d’abord imager des objets absorbants,
puis étudier l’évolution du signal acousto-optique avec la pression acoustique et la durée
de l’impulsion ultrasonore. Nous allons ensuite montrer qu’il est possible d’observer un
contraste acousto-optique de diﬀusion avant de montrer nos premières images acousto-
optiques en trois dimensions.
5.5.1 Imager un contraste d’absorption
L’observation d’un contraste acouto-optique en présence d’un objet absorbant est assez
facile à comprendre dans la mesure où le signal acousto-optique est proportionnel à la
densité locale de photons. Les objets absorbants sont constitués du même gel que la
matrice auquel nous avons ajouté de l’encre de chine (Annexe E).
Imagerie d’une seule inclusion absorbante
La ﬁgure 5.6 présente les premiers résultats obtenus avec les cristal de SPS :Te numéro
1. Les conditions expérimentales sont données ci-dessous. L’objet absorbant est un cy-
lindre de diamètre 3 mm et de hauteur 8 mm selon l’axe z et l’échantillon possède une
épaisseur optique d’environ 140. Nous réalisons une image dans le plan (x,y), nous nous
attendons donc à observer un disque au niveau duquel le signal chute. Pour une meilleure
compréhension, nous avons inversé le signal issu de l’oscilloscope. Ainsi, une chute du
signal correspond à une chute de la quantité de photons marqués.
L’injection lumineuse a été étendue grâce à une lentille à 2 cm2 et la puissance incidente
est de 240 mW. Cette expérience a été réalisée avant l’acquisition du MOPA, le faisceau
provient donc directement du laser Ti :Saphir. La conséquence est que nous ne sommes
pas dans les meilleures conditions du mélange à deux ondes (puissance de la référence
faible). Cela n’est pas critique pour le gain photoréfractif puisque avec un éclairement de
0.5 W/cm2, nous sommes presque à saturation. Le temps de réponse par contre est plus
élevé(≃ 20 ms). Ces conditions imposent un temps d’acquisition plus long.
Conditions expérimentales 5.6 :
• Echantillon : Agar/Intralipide, L = 2.3 cm, µ′s = 6 cm−1, l∗ = 1.6 mm, 1 inclusion d = 3 mm.
• Pechantillon = 240 mW , lentille d’injection.
• Ultrasons : 3 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 2 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 24 mW équivalent à 0.5 W/cm2.
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 1x128 moyennes, Gain PD : 30 dB.
La ﬁgure 5.6(a) montre une image en deux dimensions d’une coupe au milieu de l’échan-
tillon. Les ﬁgures 5.6(b) et (c) montrent respectivement les proﬁls transverse et axial ex-
traits de l’image précédente. Nous remarquons que le contraste de l’objet absorbant est
très élevé. Nous pouvons en donner une valeur en ajustant avec la répartition théorique
du ﬂux lumineux.
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Figure 5.6 – Imagerie d’une inclusion absorbante de diamètre 3 mm à travers une épaisseur optique
éagle à 140 : (a) Image acousto-optique en deux dimensions et photographie d’une
coupe de l’échantillon, (b) Profil transverse, (c) Profil axial.
La ﬁgure 5.7(a) présente le proﬁl axial expérimental obtenu en points noirs. La courbe





Elle tient compte aussi de répartition spatiale gaussienne de la lumière incidente. Cela
permet d’exprimer simplement la répartition lumineuse à un point de l’échantillon, mais en
toute rigueur, il aurait fallu aussi prendre en compte l’atténuation entre le plan d’imagerie
(qui se trouve au milieu de l’échantillon) et la face de sortie.
La soustraction des deux proﬁls permet d’extraire l’objet absorbant comme le montre la
ﬁgure 5.7(b). Le contraste obtenu est supérieur à 0.9. Théoriquement, cette valeur devrait
être égale à 1 car d’une part l’objet est totalement absorbant et d’autre part la résolution
∆y choisie est plus petite que le diamètre de l’objet. Mais il faut garder en mémoire
le fait que la faisceau ultrasonore n’est pas uniforme mais focalisé. Cet écart peut donc
provenir du fait que le foyer ne se trouve pas exactement au niveau de l’inclusion. Des
photons pourraient alors être marqués selon l’axe x de part et d’autre de l’inclusion, ce qui
compenserait l’absorption. La largeur à mi-hauteur mesurée vaut ∆y1/2 = 4 mm. Cette
valeur est très proche de la valeur réelle et nous donne une très bonne estimation de la
taille de l’objet. L’écart peut provenir d’un eﬀet mémoire du milieu causé par la diﬀusion.
On pourrait imaginer que l’inclusion absorbante crée une ombre tout autour d’elle.
Imagerie de deux inclusions absorbantes
Nous considérons maintenant un échantillon contenant deux inclusions absorbantes de
diamètre 3 mm séparées de 2.5 mm. L’échantillon possède une épaisseur optique de 360.
La ﬁgure 5.8(a) montre l’image obtenue en deux dimensions en appliquant une impulsion
ultrasonore de taille 1.3 mm. Nous remarquons que les inclusions sont résolues. Une pho-
tographie d’une coupe de l’échantillon selon le plan (x,z) est présentée sur la ﬁgure 5.8(b).
Les centres des deux cylindres sont séparés de 5.5 mm et nous remarquons que les objets
font presque 2 cm de long. Ce dernier point est important car le signal est d’autant plus
atténué que le volume des inclusions est grand. La ﬁgure 5.8(c) montre le proﬁl axial et
donne un écart mesuré entre les objets égal à 6 mm, ce qui est très cohérent. Le contraste
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Figure 5.7 – Extraction de l’objet absorbant : (a) Profil axial issu de l’image et ajustement théorique
de l’enveloppe, (b) Mise en évidence de l’objet absorbant par la différence de l’enveloppe
théorique et du profil expérimental.
des inclusions vaut 0.8. Le signal par contre ne remonte pas jusqu’au maximum entre
































































Figure 5.8 – Imagerie de deux inclusions absorbantes de diamètre 3 mm séparées de 2.5 mm à travers
une épaisseur optique égale à 360 : (a) Image acousto-optique en deux dimensions,
(b) Photographie d’une coupe de l’échantillon selon le plan (x,z), (c) Profil axial et
enveloppe théorique.
Conditions expérimentales 5.8 :
• Echantillon : Agar/Intralipide, L = 3.6 cm, µ′s = 10 cm−1, l∗ = 1 mm, 2 inclusions d = 3 mm,
séparées de 2.5 mm.
• Pechantillon = 1.3 W .
• Ultrasons : 2 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 1.3 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 100 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 2x128 moyennes, Gain PD : 40 dB.
• Niveau DC : 312 mV équivalent à 4.3 µW .
• Chute AC : 9.5 mV équivalent à 5 nW .
La résolution axiale apportée par l’IAORT permet de résoudre deux objets à travers un
milieu très épais et très diﬀusant. Il est intéressant de savoir maintenant si il est possible
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de discriminer deux objets d’absorptions diﬀérentes.
La ﬁgure 5.9(a) représente l’image en deux dimensions de deux inclusions d’absorptions
diﬀérentes placées selon l’axe y. Le contraste est diﬀérent pour les deux objets. Le contraste
de l’objet du bas vaut deux fois celui de l’objet du haut (ﬁgure 5.9(b)). Si nous estimons les
coeﬃcients d’extinction des deux objets à partir des valeurs des coeﬃcients d’absorption
utilisés (voir les conditions expérimentales ci-dessous) nous trouvons : µeff1 = 13 cm−1
et µeff2 = 28 cm−1. Le rapport µeff2/µeff1 vaut 2.15, ce qui est cohérent avec les valeurs
de contraste mesurées.






















































Figure 5.9 – Imagerie de deux inclusions d’absorptions différentes de diamètre 3 mm séparée de 2.5
mm à travers une épaisseur optique égale à 300 : (a) Image acousto-optique en deux
dimensions et photo d’une coupe de l’échantillon selon le plan (x,y), (b) Profil axial et
enveloppe théorique.
Conditions expérimentales 5.9 :
• Echantillon : Agar/Intralipide, L = 3 cm, µ′s = 10 cm−1, l∗ = 1 mm, 2 inclusions d = 3 mm,
séparées de 2.5 mm et d’absorptions différentes (µa1 = 4 cm−1 et µa2 = 12 cm−1).
• Pechantillon = 1 W , lentille d’injection.
• Ultrasons : 3 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 2 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 100 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 4x128 moyennes, Gain PD : 60 dB.
• Niveau DC : 832 mV équivalent à 1.14 µW .
Le même échantillon a été imagé dans l’autre sens (tourné de 90 degrés autour de l’axe
z). Cette fois-ci la séparation des deux inclusions est due à la résolution transverse. La
ﬁgure 5.10 montre les résultats obtenus. Les inclusions sont mieux séparées et la distance
entre les deux objets vaut 6 mm comme le montre la ﬁgure 5.10(c).
Conditions expérimentales 5.10 :
• Echantillon : Agar/Intralipide, L = 3 cm, µ′s = 10 cm−1, l∗ = 1 mm, 2 inclusions d = 3 mm,
séparées de 2.5 mm et d’absorptions différentes (µa = 4 cm−1 et µa = 12 cm−1).
• Pechantillon = 1 W , lentille d’injection.
• Ultrasons : 4 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 2.7 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 100 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 2x128 moyennes, Gain PD : 60 dB.
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Figure 5.10 – Imagerie de deux inclusions transverses d’absorptions différentes de diamètre 3 mm
séparées de 2.5 mm à travers une épaisseur optique égale à 300 : (a) Image acousto-
optique en deux dimensions et photographie d’une coupe de l’échantillon selon le plan
(x,y), (b) Profil axial et enveloppe théorique, (c) Contraste des inclusions.
• Niveau DC : 832 mV équivalent à 1.14 µW .
Imagerie dans un tissu biologique
Pour passer à un milieu plus réaliste qu’un échantillon d’Agar/Intralipide, nous avons
imagé des objets absorbants enfouis dans du blanc de poulet. La ﬁgure 5.11 montre les
résultats obtenus à travers un échantillon de 2.6 cm d’épaisseur dans lequel un seul objet
de forme un peu quelconque a été enfoui. Le contraste obtenu est de 0.9.
Nous pouvons aussi remarquer que le diamètre de la tache de diﬀusion est inférieur à
celui observé avec les gels d’Agar. Cela s’explique par le fait que le poulet est beaucoup
plus absorbant que les gels, la taille de la banane de diﬀusion en est réduite. Il devient
alors diﬃcile d’imager plusieurs objets sans agrandir le faisceau incident et la puissance
du laser non ampliﬁé ne permettrait pas de traverser une telle épaisseur en élargissant le
faisceau.



























































Figure 5.11 – Imagerie d’une inclusion absorbante à travers un échantillon de poulet d’épaisseur 2.6
cm : (a) Image acousto-optique en deux dimensions et photographie d’une coupe de
l’échantillon, (b) Profil axial.
Conditions expérimentales 5.11 :
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• Echantillon : Blanc de poulet, L = 2.6 cm, 1 inclusion d = 3 mm.
• Pechantillon = 220 mW .
• Ultrasons : 4 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 2.7 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 40 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 1x128 moyennes, Gain PD : 40 dB.
Après l’acquisition du MOPA, nous avons renouvelé l’expérience à travers une épais-
seur de poulet de 4 cm dans laquelle deux objets ont été enfouis. Le faisceau incident est
élargi grâce à une lentille. Les deux objets sont séparés d’environ 5 mm selon la direction
x mais cette distance n’est pas constante comme le montre la ﬁgure 5.12(b) en raison
de la diﬃculté d’enfouir des objets dans un tissu mou. Les inclusions sont bien séparées
par l’imagerie comme le montre la ﬁgure 5.12(c). L’aspect de l’image en deux dimensions
(ﬁgure 5.12(a)) provient de l’éclairement non uniforme provenant du MOPA puis élargi
grâce à la lentille.

































































Figure 5.12 – Imagerie de deux inclusions absorbantes de diamètre 3.5 mm à travers un échantillon
de poulet d’épaisseur 4 cm : (a) Image acousto-optique en deux dimensions, (b)
Photos de coupes de l’échantillon, (c) Profil transverse.
Conditions expérimentales 5.12 :
• Echantillon : Blanc de poulet, L = 4 cm, 2 inclusions d = 3.5 mm, séparées de 5 mm.
• Pechantillon = 1 W , lentille d’injection.
• Ultrasons : 5 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 3.3 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 120 mW .
• Pas du scan : 1 mm, Moyennage : 10x128 moyennes, Gain PD :60dB.
• Niveau DC : 1.16 V équivalent à 1.6 µW .
• Niveau DC hors inclusion : 5 V équivalent à 6.9 µW .
Amélioration
Les résultats présentés ci-dessus montrent les bonnes performances que permet d’at-
teindre l’utilisation du cristal de SPS :Te pour l’imagerie acousto-optique. Elles sont liées
à la fois à l’importance du gain photoréfractif et à la longueur d’onde de travail beaucoup
moins absorbée par les tissus biologiques.
5.5. Résultats expérimentaux 135
Un nouveau cristal Le cristal numéro 1 reste de petite taille malgré ses très bonnes
performances, ce qui réduit l’étendue optique de notre détection des photons marqués.
Nous avons pu obtenir un cristal de plus grande taille (le cristal numéro 4), sachant que la
méthode de croissance du SPS en limite la taille maximale. Ce cristal, grâce à sa grande
épaisseur (6.8 mm), permet d’atteindre des facteurs d’ampliﬁcation de l’ordre de 30. Sa
face d’entrée (6.5 mm x 9 mm) est plus grande permettant ainsi d’améliorer l’étendue
optique de la détection. Cependant, cette forte ampliﬁcation fait apparaître du fanning.
Il devient alors diﬃcile de l’utiliser dans la même conﬁguration que le cristal numéro 1,
car ce bruit de fanning sature très vite le détecteur.
Passage en gain négatif Pour remédier à cela et proﬁter des avantages de ce cristal,
nous avons décidé de le tourner et de nous mettre en conﬁguration de gain négatif. L’équa-
tion 5.17 montre qu’il est possible de transmettre une modulation d’amplitude brève en
gain négatif. Dans ce cas-là, le bruit de fanning ne se trouve plus superposé au faisceau
signal transmis.
La ﬁgure 5.13 montre que l’on peut imager à travers une épaisseur optique de 520. Le
signal continu détecté est de seulement 3.5 µW mais cela n’empêche pas de réaliser une
image avec un bon rapport signal à bruit avec 1x128 moyennes et 2 cycles d’ultrasons.
Nous allons voir dans la suite que, plus l’impulsion ultrasonore est courte, meilleure en
est la résolution au détriment du niveau de signal.











































































nsfit: exp(-µeff r)/rexperience(a) (b) (c)
Figure 5.13 – Imagerie d’une inclusion absorbante de diamètre 3 mm à travers une épaisseur optique
égale à 520 : (a) Image acousto-optique en deux dimensions, (b) Profil axial, (c)
Contraste de l’objet.
Conditions expérimentales 5.13 :
• Echantillon : Agar/Intralipide, L = 5.2 cm, µ′s = 10 cm−1, l∗ = 1 mm, 1 inclusion d = 3 mm,.
• Pechantillon = 1.3 W .
• Ultrasons : 2 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 1.3 mm.
• Cristal SPS :Te n◦4, Ppompe = 100 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 1x128 moyennes, Gain PD : 50 dB.
• Niveau DC : 900 mV équivalent à 3.9 µW .
• Chute AC : 128 mV équivalent à 22 nW .
Les ﬁgures 5.13(b) et (c) montre respectivement le proﬁl axial et l’inclusion extraite.
Le contraste est de 0.8 mais la largeur à mi hauteur ∆y1/2 vaut 8 mm ce qui est bien
supérieur à la taille réelle de l’objet. En eﬀet le gain de la photodiode est ici très élevé
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(50 dB), ce qui diminue sa bande passante et déforme le signal (surtout les variations
rapides).
L’utilisation d’une photodiode de plus grande surface (Thorlabs PDA100A) de diamètre
9.8 mm nous a permis de multiplier par un facteur 6 le niveau de signal détecté avec le
même échantillon (PDC = 22 µW ). C’est le rapport des surfaces des deux détecteurs
(75 mm2/13 mm2). Néanmoins, cette amélioration reste discutable dans la mesure où la
bande passante de ce détecteur est limitée à 1.5 MHz à 0 dB.
Enﬁn, il a été possible d’acquérir dans cette conﬁguration un proﬁl acousto-optique à
travers un gel de 7 cm d’épaisseur soit 700 ls (ﬁgure 5.14).



























Figure 5.14 – Profil acousto-optique à travers un échantillon d’épaisseur 700 ls.
Quantification de l’amélioration Pour quantiﬁer l’amélioration obtenue avec le cris-
tal numéro 4, nous pouvons comparer l’expérience de la ﬁgure 5.13 avec celle de la ﬁgure
5.8, réalisée avec le cristal numéro 1. Le choix de ces deux expériences est justiﬁé par le fait
qu’elles ont été réalisées avec la même pression acoustique et le même nombre de cycles
pour l’onde ultrasonore, à savoir 2. Les diﬀérences entre les deux expériences viennent du
fait que les échantillons n’ont pas la même taille et ne contiennent pas le même nombre
d’inclusions. Mais cette dernière diﬀérence peut être estimée.
Nous allons donc commencer par estimer l’atténuation de chaque échantillon. Nous
désignerons par l’indice 1 l’expérience 5.8 et 2 l’expérience 5.13. La transmission d’un
échantillon est égale à e−µeffL. Les coeﬃcients d’absorption à 780 nm de la matrice et
des inclusions valent respectivement 0.05 cm−1 et 10 cm−1. Si l’on estime que les inclu-
sions de l’échantillon 1 occupent 1% du volume occupé par la lumière et que l’inclusion
de l’échantillon 2 en occupe 0.3%, nous pouvons estimer leurs coeﬃcients d’absorption
moyens respectifs : µa1 = 0.15 cm−1 et µa2 = 0.08 cm−1. A partir de ces valeurs nous
pouvons calculer les coeﬃcients de diﬀusion eﬀectifs (µeff =
√
3µa(µa + µ′s)) :
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µeff1 = 2.14 cm−1 et µeff2 = 1.56 cm−1 (5.22)
En tenant compte des épaisseurs des gels (respectivement 3.6 cm et 5.2 cm), nous
trouvons les facteurs d’atténuation suivant :
A1 = e−µeff1L1 = 4.5 10−4 et A2 = e−µeff2L2 = 3.0 10−4 (5.23)
Il est important de remarquer que l’atténuation par extinction du premier échantillon,
quoique moins épais est supérieure à celle du deuxième en raisons de la présence de deux
inclusions absorbantes.
Nous allons maintenant estimer la transmission de notre détection dans les deux cas.
Cette transmission prend en compte l’eﬃcacité de la collection et le facteur d’ampliﬁcation
du cristal photoréfractif. Ainsi nous pouvons exprimer la transmission totale, c’est-à-dire
le rapport entre la puissance détectée sur la puissance incidente sur l’échantillon, comme le
produit de l’atténuation de l’échantillon par la transmission de la détection : T = A×Tdet.













= 5.6 10−5 (5.24)
Le rapport T pdet2/T
p
det1 vaut 6.6. Nous détectons presque 7 fois mieux les photons marqués
avec le cristal 4. Cette valeur est correcte si l’on considère que le cristal 4 possède un facteur
d’ampliﬁcation 10 fois plus élevé que le cristal 1. La collection du ﬂux dans la deuxième
conﬁguration n’est sûrement pas optimale.
Si nous eﬀectuons le même calcul pour les photons non marqués, dont le signal corres-














Ces valeurs nous renseignent sur l’eﬃcacité géométrique de la détection. Nous remar-
quons qu’un gain a été apporté par le cristal numéro 4 de plus grande taille (facteur de
1.4). Ces photons "non-marqués" ne sont, en eﬀet, pas ampliﬁées par mélange à deux
ondes, seul leur collection par l’ensemble du système optique compte.
Ces données sont, par ailleurs, à comparer à la valeur obtenue pour l’holographie nu-
mérique (R = 5.10−5). La conﬁguration photoréfractive permet de collecter 200 fois plus
de ﬂux.
5.5.2 Dépendance du signal acousto-optique
Dans cette section, nous allons étudier la dépendance du signal acousto-optique par
IAORT ainsi que la résolution axiale de l’imagerie.
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Dépendance à la pression acoustique
La ﬁgure 5.15(a) montre des proﬁls acousto-optiques pour diﬀérentes valeurs de la
tension appliquée au transducteur ultrasonore et donc diﬀérentes valeurs de la pression
acoustique (la calibration du transducteur est présentée en Annexe D). L’échantillon uti-
lisé présente une inclusion absorbante en son centre. Nous remarquons une augmentation
du signal avec la pression acoustique, c’est ce qui est attendu dans la mesure où la mo-
dulation acousto-optique est proportionnelle à l’intensité acoustique locale.
























































Figure 5.15 – Évolution du signal acousto-optique avec la pression acoustique : (a) Profils acousto-
optiques pour différentes valeurs de la pression acoustique. (b) Évolution du signal en
fonction de la valeur de la pression pour deux zones différentes de l’échantillon.
La ﬁgure 5.15(b) évolue en 1 − J0(PUS) comme le prévoit la théorie. Au petites pres-
sions cette fonction tend vers P 2US, le signal acousto-optique est alors linéaire à l’intensité
acoustique locale.
Étude de la résolution axiale
La résolution transverse de notre imagerie (axe x) est intrinsèque au transducteur et
dépend de sa focale, de son ouverture et de la longueur d’onde acoustique. La résolu-
tion axiale ∆y est directement liée à la largeur de l’impulsion ultrasonore. Nous allons
maintenant vériﬁer que le signal acousto-optique évolue comme attendu en fonction de la
résolution axiale choisie. En eﬀet, nous pouvons simplement comprendre que plus la du-
rée de l’impulsion ultrasonore est courte, meilleure est la résolution. La zone de marquage
étant donc plus petite, le signal acousto-optique est plus faible.
Quelques considérations théoriques La résolution axiale attendue pour notre ima-
gerie varie avec la durée de l’impulsion ultrasonore : ∆y = vUStb. Le signal acousto-optique
doit varier linéairement en ∆y dans l’hypothèse où le ﬂux est localement homogène.
Nous nous intéressons maintenant à la fonction d’appareil G(t) = G(y/vUS) de notre
imagerie. Nous considérons pour cela la répartition de la lumière dans le milieu. Elle
s’exprime comme suit :
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où φ0(y) tient compte de la répartition spatiale gaussienne de la lumière incidente sur
l’échantillon et la coordonnée r peut s’exprimer en fonction de y et de l’épaisseur L du
milieu : r =
√
x2 + y2 + L2.
La ﬁgure 5.16(a) montre un proﬁl de diﬀusion pour µeff = 1.7 cm−1 dans lequel nous
avons simulé la présence d’une inclusion absorbante de 3 mm.
Les proﬁls axiaux obtenus s’expriment comme le produit de convolution de cette répar-
tition de ﬂux par la fonction d’appareil de notre imagerie. Cette fonction d’appareil est
donnée par l’enveloppe de l’impulsion ultrasonore convoluée par la réponse percussionnelle
de notre transducteur.
Soit f(t) = rect( t
tb
), l’enveloppe de l’excitation ultrasonore. La réponse spectrale du
transducteurH(ν) s’exprime comme une gaussienne centrée en νUS = 2.3MHz et d’écart-






La fonction d’appareil s’exprime alors comme le produit de convolution de f(t) par la
transformée de Fourier inverse de H(ν) :











où σt = 12piσUS .

















La fonction d’appareil G(t) est représentée dans la ﬁgure 5.16(b) pour diﬀérentes valeurs
de tb données en nombre de cycles.
Pour représenter les proﬁls attendus pour chaque résolution, et donc chaque valeur de
tb, nous traçons le produit de convolution de la fonction de répartition du ﬂux φdiff (y) par
G(t) pour les diﬀérentes résolutions. Nous remarquons que, comme attendu, plus le nombre
de cycles est élevé, plus le signal acousto-optique est fort. Cependant, la résolution en est
dégradée. L’inclusion est résolue à 100% jusqu’à 3 cycles qui correspondent à ∆y = 2mm.
Au delà, le contraste commence à chuter.
Images expérimentales Nous allons maintenant analyser l’évolution du signal acousto-
optique en fonction de la résolution ∆y sur les résultats expérimentaux. Nous avons donc
fait varier uniquement le nombre de cycles de l’excitation acoustique. Nous pouvons ob-
server sur la ﬁgure 5.17, les images en deux dimensions d’une inclusion absorbante de 3
mm de diamètre obtenues pour diﬀérentes résolutions. A un faible nombre de cycles, le
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Figure 5.16 – Simulations théoriques des profils axiaux attendus : (a) Répartition de la lumière dans
un échantillon diffusant avec µeff = 1.7 cm−1 et possédant une inclusion absorbante
de 3 mm de diamètre. (b) Fonctions d’appareil G(t) de l’imagerie pour différentes
valeurs de la durée de l’impulsion tb exprimées en nombre de cycles. (c) Profils axiaux
théoriques issus du produit de convolution des deux fonctions précédentes.
contraste est maximal mais l’image paraît plus bruitée car le signal est plus faible.


























































































x 10-3x 10-3x 10-3
2 cycles,  ∆y=1.3 mm 3 cycles,  ∆y=2 mm 4 cycles,  ∆y=2.7 mm
5 cycles,  ∆y=3.3 mm 6 cycles,  ∆y=4 mm
Figure 5.17 – Influence de la résolution axiale sur les images acousto-optiques : images obtenues
pour des nombres de cycles différents (2 à 6) à travers un échantillon diffusant conte-
nant une inclusion absorbante de 3 mm de diamètre.
Nous pouvons extraire des images précédentes le signal acousto-optique maximal ainsi
que le contraste de l’inclusion. De la même façon, nous pouvons extraire ces deux grandeurs
des courbes théoriques de la ﬁgure 5.16. La ﬁgure 5.18(a) montre les données expérimen-
tales en points bleus et les valeurs théoriques attendues en rouge.
L’évolution du signal acousto-optique avec le nombre de cycles est bien linéaire et les
résultats expérimentaux sont conformes à la théorie (ﬁgure 5.18(a)). Le seul paramètre
ajustable est un facteur multiplicatif puisque les courbes théoriques ont été tracées à partir
de fonctions normalisées.
En ce qui concerne le contraste, la théorie prévoit un contraste de 1 tant que la résolution
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Résolution axiale, ∆y (mm)
Théorie
Données expérimentales(a) (b)
Figure 5.18 – (a) Évolution du signal acousto-optique avec la résolution axiale de l’imagerie. (b)
Évolution du contraste de l’inclusion avec la résolution axiale (en rouge les valeurs
théoriques et en points bleus les données expérimentales).
choisie ∆y est inférieure ou égale à la taille de l’objet (ﬁgure 5.18(b)), le contraste chute
ensuite. Cependant expérimentalement nous avons toujours un contraste inférieur à celui
attendu. Il y a donc un facteur qui dégrade notre résolution expérimentale, sûrement
le même qui justiﬁe l’écart observé quelquefois entre les tailles réelles des objets imagés
précédemment et les tailles mesurées.
Le caractère focalisé du faisceau ultrasonore peut expliquer, dans certains cas, le fait
que la résolution transverse dégrade la résolution axiale. Cependant, pour une résolution
de l’ordre de 5 ou 6 mm, cela supposerait que nous avons une erreur sur la position focale
de presque 1 cm. Cette hypothèse n’est donc pas suﬃsante.
La chute du contraste peut être due à un eﬀet de moyennage du signal suite à des instabi-
lités causées par le cristal photoréfractif. Enﬁn, il peut exister un phénomène d’"ombrage"
autour de l’inclusion, absorbante. On pourrait comprendre que tout autour de l’inclusion
jusqu’à une distance équivalente au libre parcours moyen de transport, le milieu garde la
"mémoire" de l’absorption. Cet eﬀet mémoire serait, bien entendu, plus important lorsque
le milieu est plus diﬀusant.
5.5.3 Imager un objet diffusant
Dans le chapitre 2, nous avons donné les raisons théoriques pour lesquelles il serait
possible d’observer un contraste acouto-optique de diﬀusion. Pour le vériﬁer, nous avons
essayé d’imager un objet fortement diﬀusant.
Imagerie d’une inclusion diffusante Nous avons enfoui un objet de 5.5 mm de dia-
mètre possédant un libre parcours moyen de transport égal à 0.5 mm dans une matrice
où le libre parcours moyen est estimé à 1.6 mm. La ﬁgure 5.19 montre qu’il est possible
d’observer l’objet avec un contraste de 40%.
Conditions expérimentales 5.19 :
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Figure 5.19 – Imagerie d’une inclusion diffusante de diamètre 5 mm à travers une épaisseur optique
égale à 180 : (a) Image acousto-optique en deux dimensions, (b) Profil axial.
• Echantillon : Echantillon : Agar/Intralipide, L = 3 cm, µ′s = 6 cm−1, l∗ = 1.6 mm, 1 inclusion
diffusante d = 5.5 mm, µ′s = 20 cm
−1, l∗ = 0.5 mm.
• Pechantillon = 1 W .
• Ultrasons : 4 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 2.7 mm.
• Cristal SPS :Te n◦1, Ppompe = 100 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 10x128 moyennes, Gain PD : 40 dB.
Imagerie d’une lésion HIFU Les résultats précédents nous ont pousser à essayer
d’imager une lésion créée par des ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU pour High
Intensity Focused Ultrasound). Murray et al. ont montré dernièrement qu’il était possible
de contrôler en temps réel la création de lésions HIFU par imagerie acousto-optique [149].
L’échantillon en notre possession a été brûlé en 9 points (3x3) distants de 1 mm. L’ex-
périence de HIFU a été réalisée au laboratoire par Eliott Joseph en stage avec Emmanuel
Bossy. La ﬁgure 5.20(a) montre l’image en deux dimensions obtenue. Nous observons que
la forme de la lésion n’est pas circulaire mais bien carrée et qu’elle fait environ 6 mm x
5mm, ce qui est totalement cohérent si l’on considère que chaque point de brûlage fait
entre 1 et 2 mm. La photo montre une lésion de 5 mm x 5 mm. Le contraste ici est de 60 %
(ﬁgure 5.20(c)). Il est à noter que cette expérience a été réalisée avec un ampliﬁcateur de
puissance (pour les ultrasons) endommagé et donc avec des pressions acoustiques 10 fois
inférieures à celle utilisée précédemment. L’épaisseur de poulet était destinée à l’origine
à une imagerie à 532 nm, ce qui explique que le signal détecté à 780 nm est très élevé et
qu’il n’y a pas eu besoin de l’ampliﬁer au niveau de la photodiode.
Conditions expérimentales 5.20 :
• Echantillon : Blanc de poulet, L = 1 cm, 1 inclusion HIFU, 9 (3x3) points brûlés séparés de 1mm.
• Pechantillon = 1.5 W .
• Ultrasons : 3 cycles à 2.3 MHz, ∆y = 2 mm, Amplificateur endommagé.
• Cristal SPS :Te n◦4, Ppompe = 120 mW .
• Pas du scan : 0.5 mm, Moyennage : 3x128 moyennes, Gain PD : 0 dB.
• Niveau DC : 114 mV équivalent à 157 µW .
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Figure 5.20 – Imagerie d’une lésion HIFU dans du blanc de poulet (épaisseur 1 cm) : (a) Image
acousto-optique en deux dimensions et photo, (b) Profil axial, (c) Contraste de l’objet.
Origine des contrastes Dans le cas d’un objet diﬀusant, le contraste acousto-optique
peut avoir deux origines : l’eﬃcacité de marquage ou la densité locale de photons. Une
lésion HIFU dans du poulet est une cuisson du poulet. Cela entraîne un changement
de couleur (il devient plus blanc donc plus diﬀusant) et un changement des propriétés
mécaniques. Ce dernier paramètre peut inﬂuer sur le marquage acousto-optique dans la
mesure où l’inﬂuence du mouvement des diﬀuseurs serait moindre. Une autre explication
peut venir du changement d’indice optique du milieu, augmentant les chemins optiques
dans la lésion.
Des images par Tomographie de Cohérence Optique (OCT) ont montré qu’il n’existait
aucune diﬀérence structurale entre la lésion et le tissu non brûlé.
5.5.4 Imagerie acousto-optique en trois dimensions
Un des avantages de l’imagerie acousto-optique résolue en temps est le couplage facile
avec un échographe conventionnel. Nous avons, dans ce but, essayé d’utiliser un écho-
graphe fabriqué par la société Supersonic Imagine. Nous avons pu obtenir un signal-
acousto-optique mais, devant le manque de ﬂexibilité du logiciel, nous n’avons pas pu
réaliser d’acquisitions en deux dimensions. Nous avons alors décidé d’utiliser une baie de
chez Lecoeur Electronique équipée d’une barrette multi-éléments (128 éléments, 4.3 MHz,
pitch 1=0.33 mm). La programmation de la baie a été réalisée par Emilie Benoit. Cette
baie est limitée par les normes acoustiques biomédicales.
L’utilisation d’une barrette permet de scanner une direction par simples décalages de
phase entre les diﬀérents éléments. Étant donné qu’une dimension de l’imagerie est assurée
par la propagation de l’impulsion ultrasonore dans le milieu. L’obtention d’une image en
3 dimensions ne nécessite qu’une seule translation de la barrette.
La ﬁgure 5.21 montre le résultat obtenu pour l’imagerie d’une croix absorbante enfouie
dans un gel d’épaisseur optique égale à 300 (L = 3 cm, µ′s = 10 cm
−1). La baie émet
des impulsions de 1 µs avec une période de 1 ms. Pour des raisons d’encombrement, la
barrette est positionnée selon l’axe z puis déplacée selon l’axe x avec un pas de 0.5 mm.
L’échantillon est illuminé par un faisceau de diamètre 1.3 cm et de puissance 2 W .
Une coupe dans le plan (x,y) est présentée sur la ﬁgure 5.21(a). La représentation en
trois dimensions est montrée sur la ﬁgure 5.21(b). Grâce à l’utilisation de la barrette multi-
1. Le pitch correspond à la distance entre les centres de deux éléments distincts.




















































Figure 5.21 – Imagerie acousto-optique d’un objet absorbant en trois dimensions. (a) Image acousto-
optique en deux dimensions et photographie de l’objet absorbant, plan de coupe (x,y).
(b) Image acousto-optique en trois dimensions.
éléments, l’acquisition d’une image en deux dimensions requiert 3 min avec un moyennage
de 128 à l’oscilloscope. L’utilisation d’une carte d’acquisition plus rapide pourrait rendre
cette mesure encore plus brève. En eﬀet, si nous considérons qu’une impulsion ultrasonore
traverse le milieu en moins de 100 µs avec une période de 1 ms, il faut alors 100 ms pour
acquérir une dimension en moyennant 100 fois. Si nous répétons cette opération 100 fois
(pour 100 positions), cela ne nécessiterait que 10 s. On aura imagé une surface d’environ
3 cm× 15 cm en 10 s !
5.6 Conclusion
Dans ce chapitre, nous avons appliqué le mélange à deux ondes dans un cristal photoré-
fractif à l’imagerie acousto-optique. Nous avons montré, dans la première partie, comment
il était possible de mettre à proﬁt l’utilisation d’impulsions ultrasonores brèves dans le but
d’obtenir une résolution axiale de façon très rapide et en temps réel. En eﬀet, l’utilisation
d’impulsions nous impose la détection indirecte (sur fond blanc) des photons marqués.
Cela nous permet donc de proﬁter de la grande bande passante d’un détecteur unique aﬁn
de résoudre temporellement le déplacement de l’impulsion ultrasonore. Les dépendances
du signal acousto-optique avec les caractéristiques de l’impulsion acoustique est simple.
Plus l’impulsion est courte, meilleure est la résolution mais plus le signal est faible.
Le montage expérimental présenté nous a ainsi permis d’imager un grand nombre
d’échantillons avec des caractéristiques diﬀérentes. Nous avons ainsi montré que l’ima-
gerie acousto-optique était à la fois sensible à un contraste d’absorption et de diﬀusion.
La conﬁguration choisie facilite le couplage avec un système d’imagerie ultrasonore. Nous
avons ainsi pu réaliser la première reconstruction en trois dimensions d’un objet dans
un milieu diﬀusant par imagerie acousto-optique. Ces résultats ouvrent des perspectives
intéressantes pour l’imagerie du petit animal.
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Le cristal de SPS : Te, par ses propriétés remarquables en terme de gain et de temps
de réponse à 800 nm, ouvre de nouvelles perspectives à cette application de l’hologra-
phie phototréfractive. Il s’agit donc de la première expérience d’imagerie acousto-optique
par détection photoréfractive à cette longueur d’onde dont nous avons déjà présenté les
avantages.
Plusieurs améliorations techniques restent cependant à faire aﬁn de rendre le système
plus robuste et plus rapide. Il est aussi possible de réaliser une imagerie quantitative en
couplant deux ondes acoustiques de pressions diﬀérentes [150].
Plusieurs perspectives sont envisageables. Il a été montré très récemment, que des micro-
bulles d’air résonantes pouvaient permettre d’exalter le signal acouto-optique en augmen-
tant la profondeur de modulation [88]. Cette piste, quoique ajoutant une contrainte à
l’imagerie (injection de micro-bulles en mouvement), a déjà commencé à être envisagée.
Enﬁn, il est possible de mettre à proﬁt l’imagerie acousto-optique pour créer une source
cohérente dans un milieu pour la focalisation par conjugaison de phase. Cette perspective
est détaillée dans le chapitre suivant.
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L
a conjugaison de phase est le nom donné au processus permettant d’inverser la phase
d’une onde, et équivalant à inverser le développement spatio-temporel de l’onde. Ce
processus peut être utile lorsqu’une onde est déformée à la traversée d’un milieu. Une onde
conjuguée en phase verrait son déphasage accumulé durant le trajet aller compensé lors
du trajet retour (dans la mesure où le milieu reste ﬁgé pendant le processus). Le principe
de la conjugaison de phase est schématisé dans la ﬁgure 6.1. Une onde plane incidente sur
un milieu aberrateur voit son front d’onde déformé en sortie du milieu. L’onde générée
par un système de conjugaison de phase traverse à nouveau le milieu et son front d’onde
en ressort identique à celui de l’onde incidente.






Miroir à conjugaison 
de phase
Figure 6.1 – Représentation schématique du processus de conjugaison de phase optique.
La conjugaison de phase possède plusieurs applications diﬀérentes comme l’imagerie
haute résolution [151], la correction intra-cavité d’aberrations dans les oscillateurs laser
[152,153] ou la compression d’impulsions [154]. Cependant, son application à la correction
du front d’onde issu d’un milieu diﬀusant n’a pas été beaucoup explorée et a regagné de
son intérêt ces cinq dernières années [155].
Une onde conjuguée en phase peut être créée par des processus multiples dans diﬀérents
milieux. Nous pouvons citer à cet égard le mélange à quatre ondes dans ses diﬀérentes
conﬁgurations, le mélange à trois ondes dans un matériau présentant une non-linéarité du
deuxième ordre, la diﬀusion stimulée (Raman, Brillouin, Kerr) et l’émission stimulée dans
un milieu à gain [156]. Il est possible, depuis peu, de générer un conjugué de phase de
manière holographique par diﬀraction sur un modulateur spatial de lumière. La première
application en a été la re-combinaison des modes en sortie de plusieurs ﬁbres optiques [157].
La conjugaison de phase s’inscrit comme une suite logique à cette thèse et une pers-
pective d’évolution de notre technique d’imagerie. En eﬀet, il est possible de créer une
onde conjuguée en phase dans un cristal photororéfractif par mélange à quatre ondes op-
tique [158]. De plus, il a été montré récemment [43] qu’il était possible de focaliser dans
un milieu diﬀusant en guidant acoustiquement l’onde conjuguée en phase. Une source
virtuelle acousto-optique peut ainsi servir de source cohérente ou "cible" pour focaliser la
lumière dans un milieu diﬀusant par conjugaison de phase. La démonstration de ce pro-
cédé a été réalisée à 532 nm, une longueur d’onde inappropriée pour l’imagerie des milieux
biologiques et avec un matériau possédant des coeﬃcients électro-optiques plus faibles que
le SPS. Notre montage pourrait donc permettre de réaliser la même expérience dans la
fenêtre thérapeutique. Notre objectif est alors d’utiliser la même conﬁguration pour le
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mélange à deux ondes et quatre ondes aﬁn de passer simplement du montage d’imagerie
acousto-optique à celui de conjugaison de phase.
Nous allons donc consacrer ce chapitre à une étude préliminaire de la conjugaison de
phase dans une conﬁguration d’imagerie acousto-optique par mélange à quatre ondes
dans un cristal de SPS :Te. Nous allons y expliciter rapidement les principes du mélange
à quatre ondes avant de présenter quelques premiers résultats expérimentaux en ondes
planes et en présence d’un faible diﬀuseur. Ces travaux ayant été réalisés à la ﬁn de ma
thèse, je n’ai malheureusement pas pu les mener à terme. J’espère que cela constituera
une perspective pour la suite de l’expérience d’imagerie acousto-optique résolue en temps.
6.1 Mélange à quatre ondes dégénéré en fréquence
Il est possible de coupler des ondes dans un matériau photoréfractif. L’intérêt de ces
matériaux est de pouvoir présenter des eﬀets non-linéaires non résonnants et non localisés
permettant ainsi de travailler avec diﬀérentes longueurs d’ondes et des faisceaux de faible
puissance. Nous nous sommes déjà intéressés au mélange à deux ondes dans le chapitre
4. Nous allons maintenant nous intéresser au mélange à quatre ondes dans les mêmes
matériaux. Le mélange à quatre ondes est généralement un processus non-linéaire de
troisième ordre. Lorsque deux des fréquences des ondes incidentes sont identiques, on
parle de mélange à quatre ondes dégénéré en fréquence. Dans les cristaux photoréfractifs,
le processus est diﬀérent de celui qui a lieu dans d’autres matériaux non-linéaires et
nous ne pouvons pas caractériser la réponse du milieu avec une susceptibilité électrique
d’ordre trois χ(3). La diﬀraction de deux ondes par le réseau qu’elles inscrivent implique
cependant des interactions de troisième ordre dans la mesure où les coeﬃcients électro-
optiques eﬀectifs dépendent entre autres des paramètres non-linéaires du matériau.
6.1.1 Principe du mélange à quatre ondes
Il existe deux façons (avec des variantes) de réaliser la conjugaison de phase par mélange
à quatre ondes :
• La conjugaison de phase dite "pompée" (miroirs pompés) : en plus du faisceau signal,
deux faisceaux pompes sont envoyés dans le matériau. Le conjugué de phase constitue
la quatrième onde.
• La conjugaison de phase dite "autopompée" (miroirs autopompés) où les faisceaux de
pompes sont crées à partir du faisceau signal par diﬀusion de la lumière.
Nous allons suivre une démarche similaire à celle prise pour le mélange à deux ondes.
Nous nous plaçons dans le cas où les deux pompes sont externes car nous verrons plus
tard que c’est la conﬁguration la plus adaptée à l’imagerie acousto-optique. Il faut savoir
que le formalisme est général et est exactement le même pour les miroirs à conjugaison
de phase autopompés.
Considérons quatre ondes de même fréquence et de même polarisation se propageant
dans le milieu. Le schéma de la ﬁgure 6.2 montre la conﬁguration considérée. Les quatre
ondes sont les faisceaux signal IS et IS∗ , les deux faisceaux référence externes IR1 et IR2.
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Les quatre ondes convergent vers le cristal. Nous appellerons ES, ER1, ER2 et ES∗ les


























Faisceau signal et son 
conjugué en phase θ
Figure 6.2 – Conjugaison de phase par mélange à 4 ondes dans un cristal photoréfractif, IT est le
faisceau signal amplifié par mélange à 2 ondes.
Ce système est relativement complexe puisqu’il peut exister 6 réseaux de vecteurs d’onde
tel que cela est schématisé sur la ﬁgure 6.3. Parmi tous ces réseaux possibles, nous consi-
dérons que seuls les réseaux par transmission, de vecteurs réseaux kR1,S et kS∗,R2 (6.1),
importent et font l’objet d’une interaction importante ("one grating approximation" [115]).
Pour réaliser un mélange à 4 ondes, il faut que les faisceaux IR1 et IS, respectivement IR2
et I∗S se diﬀractent sur les réseaux inscrits par IR2 et I
∗
S, respectivement IR1 et IS. Les
deux réseaux doivent donc être confondus car la condition de Bragg impose alors que :
k = kR1,S = kS∗,R2 = kR1 − kS = kS∗ − kR2 (6.1)
Dans le cas des miroirs pompés, l’expérimentateur ajuste les angles d’incidence des
faisceaux aux angles de Bragg, alors que dans les miroirs autopompés, les ondes vériﬁant













Figure 6.3 – Vecteurs réseaux induits par mélange à 4 ondes tels que ki,j = ki − kj
.
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Nous pouvons établir comme dans le chapitre 4 (4.9) les équations couplées du mélange
à quatre ondes [115] dans le cas d’une incidence symétrique des faisceaux, en négligeant

































Il existe deux systèmes de diﬀraction séparés et les coeﬃcients électro-optiques rR1,Seff
et rR2,S
∗
eff ne sont pas égaux puisqu’ils dépendent non seulement des paramètres du milieu
non-linéaire photoréfractif mais aussi des polarisations et des orientations des ondes.
Pour résoudre le système nous nous plaçons dans le cas où les polarisations des deux
ondes de pompe sont parallèles. Nous pouvons écrire que rR1,Seff = r
R2,S∗
eff = reff et intro-





en régime purement diﬀusif.
De plus, on suppose que ES∗(L) = 0 et que ES(0) est connu (z=0 représente la face
d’entrée du cristal) ; les intensités des faisceaux sonde sont par ailleurs très faibles devant
celles des faisceaux référence (approximation de non-deplétion de la pompe). Le rapport





. Les solutions sont
alors :
ES(z) =
exp(−12Γz) + q exp(−12ΓL)







1 + q exp(−12ΓL)
ES(0)∗ (6.7)
Pour une conﬁguration en gain positif, ES(z) et ES∗(z) possèdent une décroissance
exponentielle dans le milieu. En z = L, ES∗(L) = 0. Cette onde est donc engendrée par le
mélange à quatre ondes. Son amplitude vaut 0 en z = L et augmente exponentiellement
avec −z. Son amplitude complexe en z = 0 est proportionnelle à ES(0)∗. Il s’agit de l’onde
conjuguée en phase de ES. Nous pouvons remarquer que l’information de phase des
ondes de référence apparaît dans l’onde conjuguée à travers le rapport de leurs amplitudes
complexes.









Nous n’avons pas pris en compte l’absorption dans cette analyse. L’expression obtenue
en présence d’absorption est plus compliquée et nécessite une résolution numérique [159].
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Son eﬀet principal est de diminuer la réﬂectivité.
6.1.2 Mélange à quatre ondes dans le SPS :Te
Nous allons, dans cette partie, expliciter le montage expérimental utilisé pour le mélange
à quatre ondes. Le cristal choisi est l’échantillon 4 utilisé pour l’imagerie acousto-optique







Figure 6.4 – Schéma expérimental du miroir à conjugaison de phase auto-pompé à cavité en anneau
dans le SPS. Le réseau en transmission est gravé par les faisceaux incidents 3 et 4,
ainsi que par les faisceaux 1 et 2 (issu de [116]).
Conjugaison de phase dans le SPS La conjugaison de phase dans le proche infra-
rouge a été démontrée dans le SPS en 2003 [124]. La conﬁguration était celle du miroir
autopompé avec une cavité en anneau (ﬁgure 6.4). La réﬂectivité mesurée atteint 25%
à 780 nm avec des temps de réponse en dessous de 50 ms à 1 W/cm2. Ce temps est
très inférieur à ce qui peut être observé dans les autres cristaux (quelques secondes dans
BaTiO3 et LiNbO3). Des réﬂectivités de l’ordre de 60% ont par la suite été observées
dans le SPS [116] et il a été montré que la réﬂectivité y est limitée par la transmission de
la cavité en anneau et non par le coeﬃcient de couplage ΓL.
Dans le SPS dopé Tellure (SPS :Te) plus particulièrement, il a été mesuré une réﬂectivité
de 40% à 1.06 µm avec des temps d’établissement de l’ordre de 100 ms à 20 W/cm2 [160].
Montage expérimental Nous avons utilisé le même montage et matériel expérimental
que pour l’imagerie acousto-optique en enlevant toutes les lentilles de collection et la
partie acoustique. Nous avons, par ailleurs, tourné le cristal de façon à avoir une incidence
symétrique pour les faisceaux signal et référence. Le montage est représenté sur la ﬁgure
6.5.
Nous sommes dans une conﬁguration de miroir pompé par des faisceaux externes. Le
faisceau pompe est séparé en deux aﬁn d’obtenir deux pompes contra-propageantes dont
on peut régler le rapport d’intensité à la fois grâce au cube séparateur de polarisation et
à la densité neutre. Ces deux faisceaux possèdent par ailleurs la même polarisation selon
l’axe x du cristal. Les deux faisceaux référence doivent être parfaitement alignés et avoir
un bon recouvrement avec le faisceau signal dans le cristal.


















































Figure 6.5 – Montage expérimental pour la conjugaison de phase par mélange à quatre ondes. PBS :
cube séparateur de polarisation, BS : Lame semi-réfléchissante, λ/2 : lame demi-onde,
MAO : modulateur acousto-optqiue, FI : isolateur de Faraday, MOPA : amplificateur
à semi-conducteur, PD1,PD2 : photodiodes, ND : densité neutre.
Une lame semi-réﬂéchissante(BS) permet de prélever une partie de l’onde conjuguée
aﬁn d’en mesurer l’intensité grâce à une seconde photodiode (PD2).
Résultat préliminaire Nous avons appliqué une modulation d’amplitude au faisceau
pompe de fréquence 10 Hz. La ﬁgure 6.6(a) montre le signal issu de la première photodiode
(PD1). Il s’agit du faisceau signal ampliﬁé par mélange à deux ondes dans le cristal. En
bleu est représenté le signal en l’absence du faisceau IR2. A t=0 la pompe est allumée et
nous observons le transfert d’énergie de IR1 vers IS.
Lorsque le faisceau référence contra-propageant IR2 est ajouté, il y a chute du signal de
mélange à deux ondes. Il y a donc création d’un autre réseau qui brouille le premier réseau
gravé par IS et IR1. Cet eﬀet peut sûrement être évité en jouant sur la polarisation de la
seconde pompe IR2 de sorte que les deux pompes aient des polarisations orthogonales.
La seconde photodiode (PD2) a été alignée par auto-collimation du faisceau signal
IS dont une partie est prélevée par une lame séparatrice. S’il y a création d’une onde
conjuguée en phase, elle parcourt alors le trajet inverse du faisceau signal et son intensité
peut être mesurée par cette photodiode. La ﬁgure 6.6(b) montre le signal mesuré. Lorsque
la pompe IR2 est envoyée sur le cristal, un signal apparait sur cette photodiode. Ce signal
n’existe qu’en présence des trois faisceaux IS, IR1 et IR2, il est donc bien issu du mélange
à quatre ondes et il s’agit bien du conjugué en phase dans la mesure où il est confondu
avec le faisceau signal en se propageant dans le sens inverse.
Nous pouvons remarquer la présence d’oscillations à une fréquence de 100 Hz. Ces
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Figure 6.6 – Signal de mélange à quatre ondes. (a) Signal IS (mélange à deux ondes) mesuré sur
la photodiode PD1 avec une modulation d’amplitude de 10 Hz appliquée à la pompe
IR1 en présence et en l’absence de la pompe contra-propageante IR2. (b) Signal IS∗
mesuré sur la photodiode PD2 avec une modulation d’amplitude de 10 Hz appliquée
à la pompe IR1.
oscillations ont été identiﬁées comme dues à des vibrations environnantes.
6.1.3 Mesure de la réfléctivité du miroir à conjugaison de
phase
Nous avons par la suite mesuré la réﬂéctivité du conjugué de phase comme elle est
déﬁnie par l’expression 6.8 et ce en fonction du rapport q de puissance de IR2 sur IR1.
Nous avons fait évoluer q jusqu’à atteindre un pompage symétrique.
Comme nous l’avons remarqué plus haut, l’ajout d’une seconde pompe diminue le gain
en mélange à deux ondes (ﬁgure 6.6(a)). Nous avons alors mesuré ce gain pour chaque
valeur du rapport q. La courbe est tracée sur la ﬁgure 6.7(a). Nous remarquons une décrois-
sance du gain avec l’augmentation de la puissance de IR2. De ces données expérimentales,
nous avons extrait l’évolution du gain Γexp en fonction de q (courbe rouge de 6.7(a)), aﬁn
de l’intégrer dans le calcul de la réﬂectivité théorique.
Sur la ﬁgure 6.7(b) sont représentées les mesures de réﬂectivité, en points les données
expérimentales et en trait continu le calcul théorique. Le seul paramètre d’ajustement
est ici la valeur du gain photoréfractif (un coeﬃcient multiplicateur a été appliquée à
la valeur du gain mesurée expérimentalement pour chaque q). Sur cette courbe, nous
pouvons remarquer que le maximum de réﬂectivité est atteint pour q = 0.25 à la fois
théoriquement et expérimentalement. Cependant, nous pouvons remarquer que ces valeurs
sont très faibles, nous mesurons une réﬂectivité maximale de 1.7%. En eﬀet, l’ajustement
théorique a été obtenu pour Γ = 0.25 Γexp, donc pour un gain photoréfractif 4 fois plus
faible que celui mesuré tel que Γmax = 1.2 cm−1. La réﬂectivité mesurée est donc presque
20 fois plus faible que ce que prévoit la théorie. En eﬀet, si nous traçons R en prenant en
compte les valeurs expérimentales du gain sans ajustement, nous obtenons une réﬂectivité
maximale de 40%. Cette valeur est plus comparable aux données de la littérature pour
le SPS :Te. Cependant, il ne faut pas oublier que nous ne sommes pas dans la même
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Figure 6.7 – Réflectivité du miroir à conjugaison de phase en fonction du rapport q des puissances
de pompe. (a) Gain photoréfractif en mélange à deux ondes Γexp effectif en fonction
de q. (b) Réflectivité du miroir à conjugaison de phase en fonction de q, en rouge la
courbe théorique donnée par l’équation 6.8 avec Γ = 0.25 Γexp.
conﬁguration du mélange à 4 ondes. Les seules expériences de conjugaison de phase dans
le SPS ont été réalisées dans une conﬁguration de miroir autopompé.
On pourrait alors penser qu’il est possible d’améliorer la réﬂectivité en choisissant une
polarisation orthogonale de la seconde pompe IR2. En eﬀet, dans une conﬁguration où
toutes les ondes ont la même polarisation, les transferts d’énergie par mélange à deux
ondes entre IR1 et IS d’une part, et les ondes IS∗ et IR2 sont identiques en sens et en
amplitude. Ainsi, si nous sommes dans une conﬁguration qui ampliﬁe la sonde IS, du fait
du transfert d’énergie de IS∗ vers IR2, le faisceau conjugué IS∗ reste faible. En changeant
la polarisation, les tenseurs électro-optiques mis en jeu sont diﬀérents pour les polarisa-
tions extraordinaires et ordinaires (les coeﬃcients sont plus élevés pour les polarisations
extraordinaires dans le cas des cristaux de symétrie 4mm par exemple [161]). Ainsi en
choisissant une polarisation extraordinaire pour IR2, on devrait pouvoir dissymétriser le
transfert d’énergie en l’augmentant au proﬁt du conjugué de phase. Cependant, les me-
sures ont été réalisées en optimisant l’intensité du conjugué de phase avec la polarisation
du faisceau référence IR2, il existe donc une autre raison à l’origine de la faible valeur de
la réﬂectivité (qui peut par exemple être un mauvais recouvrement des faisceaux dans le
cristal ou la présence de réseaux parasites).
Une autre façon d’inverser le transfert d’énergie de façon à ce qu’il se fasse vers le
faisceau conjugué est de se mettre en conﬁguration de gain négatif. Cette dernière solution
est intéressante dans la mesure où cette même conﬁguration a été retenue au chapitre
précédent pour diminuer le bruit de la pompe en imagerie acousto-optique. La réﬂectivité
peut être aussi augmentée en appliquant un champ électrique au cristal.
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6.2 Conjugaison de phase à travers un milieu diffu-
sant
Une des applications de la conjugaison de phase est de re-propager en sens inverse une
onde conjuguée en phase en sortie d’un milieu diﬀusant aﬁn d’en corriger le front d’onde.
L’onde est alors capable de refaire le chemin inverse dans le milieu et en sortir avec son
front d’onde initial. Ceci est eﬃcace dans la mesure où le processus de conjugaison de
phase est plus rapide que les variations du milieux. En eﬀet, dans le cas d’un milieu
diﬀusant, la conjugaison de phase doit être plus rapide que le temps de décorrélation du
speckle (∼ 1 ms).
Dans cette partie, nous allons d’abord donner l’état de l’art de l’application assez ré-
cente de la conjugaison aux milieux diﬀusants. Nous allons par la suite tester l’eﬃcacité
du processus à travers un milieu faiblement diﬀusant, même si la réﬂectivité mesurée
précédemment est faible.
6.2.1 État de l’art
Nous nous intéressons dans cette partie à l’application de la conjugaison de phase, quel
que soit le processus utilisé, à l’imagerie à travers des milieux diﬀusants.
Il y a déjà plus de 40 ans, Leith et Upatnieks proposent d’utiliser le processus de
conjugaison de phase pour imager à travers un milieu diﬀusant [162]. Ils utilisent pour
cela un hologramme sur un ﬁlm photographique dans lequel ils gravent une image du
diﬀuseur (un verre dépoli), l’objet étant placé avant le diﬀuseur. Ensuite en ré-éclairant
l’hologramme et avec un alignement minutieux de façon à superposer le diﬀuseur avec
son image réelle produite par l’hologramme, ils parviennent à reconstruire une image de
l’objet. En eﬀet, en superposant le diﬀuseur et son image réelle, les déphasages induits
se compensent et le diﬀuseur disparait en quelque sorte, laissant place à l’objet original.
Plus de 20 ans plus tard, ils appliquent leur système à l’imagerie à travers un milieu
biologique (blanc de poulet) [163]. Dans le même article, ils améliorent leur expérience
en enregistrant numériquement leurs hologrammes sur une caméra et en appliquant un
ﬁltrage spatio-temporel pour ne détecter que les photons arrivés en premier et les moins
déviés.
Il faudra attendre l’année 2008 pour la prochaine expérience de conjugaison de phase
à travers un milieu diﬀusant par l’équipe de C. Yang [155]. Entre temps, de nombreux
progrès ont été accomplis dans le domaine des micro-ondes et des ultrasons grâce au miroir
à retournement temporel [164]. L’équipe de E. Wolf s’est par ailleurs attachée à évaluer
théoriquement l’eﬃcacité de correction de la distorsion du front d’onde par conjugaison
de phase et a montré qu’une correction complète peut être accomplie dans le cas où le
conjugué de phase est généré sans perte, que la polarisation est inversée et que le milieu
est non absorbant [165].
L’équipe de C. Yang a, pour la première fois utilisé le mélange à quatre ondes dans un
cristal photoréfractif pour l’imagerie à travers un milieu diﬀusant. Ils ont utilisé un cristal
de LiNbO3 réputé pour avoir des temps de réponse de plusieurs secondes. Dans leur article
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de 2008 [155], ils imagent une mire USAF à travers moins d’un millimètre de blanc de
poulet. Ce résultat reste donc critiquable mais ils l’améliorent par la suite en atteignant
des épaisseurs de 7 mm de blanc de poulet et des épaisseurs optiques égales à 31 dans
le cas de phantoms [166]. Une première expérience in vivo a été réalisée sur l’oreille d’un
lapin [167]. Elle montre que le signal de conjugaison de phase est dégradé lorsque le lapin
est vivant et que l’utilisation d’un milieu non linéaire plus rapide est nécessaire.
Par la suite se sont développés des procédés de conjugaison de phase digitale [42, 168,
169]. Le faisceau sonde traversant le milieu diﬀusant interfère avec un faisceau référence
sur une caméra. L’hologramme ainsi enregistré est projeté sur un modulateur spatial de
lumière (SLM). Il s’ensuit une phase de lecture où la diﬀraction du faisceau référence sur
le SLM génère trois ordres de diﬀraction. L’ordre -1, correspondant au conjugué de phase,
passe par le milieu diﬀusant et en ressort avec le front d’onde initial. Expérimentalement
cette méthode a été utilisée jusqu’à une dizaine d’épaisseurs optiques. Sa principale dif-
ﬁculté est l’alignement pixel à pixel du SLM et de la caméra CCD (3 translations et 3
rotations), elle rappelle ainsi la première expérience de Leith [162].
Parallèlement à la conjugaison de phase, de nombreuses équipes s’intéressent de plus
en plus au contrôle spatio-temporel du front d’onde dans les milieux complexes [170,171].
Les deux approches utilisent des SLM. La première se base sur une méthode itérative par
laquelle le front d’onde incident est modiﬁé de telle façon à anticiper les distorsions créées
par le milieu [170]. La seconde repose sur la mesure de la matrice de transmission du
milieu [171]. Cette mesure peut par ailleurs être mise à proﬁt pour la transmission d’une
image générique à travers un milieu diﬀusant [41].
Focalisation sur une source cohérente dans un milieu diffusant Les expériences
présentées ci-dessus ont pour but de focaliser à travers un milieu diﬀusant. Focaliser dans
un milieu diﬀusant est plus délicat et requiert l’utilisation d’une source dans le milieu pour
guider la lumière sur le point de focalisation. Si la focalisation doit se faire par conjugaison
de phase, cette source de lumière doit être cohérente. La génération de second harmonique
par des nanocristaux de borate de baryum peut constituer une telle source [42].
Dernièrement, l’équipe de Wang a montré que la source virtuelle acousto-optique pou-
vait servir de source cohérente pour la conjugaison de phase [43]. L’idée est de réaliser
le mélange à 4 ondes avec les photons marqués. L’onde conjuguée en phase revient alors
par propagation inverse à sa source qui est le foyer acoustique. Ils montrent par la suite
que le signal de conjugaison de phase est plus intense que le signal acousto-optique di-
rect obtenu par mélange à deux ondes. Ils en déduisent une focalisation de la lumière
sur le foyer acoustique. Cette focalisation reste modeste, de l’ordre du millimètre dans la
direction transverse et du centimètre axialement (ultrasons continus). Pour imager cela,
il faudrait superposer un autre système d’imagerie optique au précédent, permettant de
faire un balayage. Cette méthode a permis, pour l’instant, de focaliser dans un échantillon
d’épaisseur optique égale à 70 [172], ce qui reste assez faible devant devant les épaisseurs
optiques que nous imageons par imagerie acousto-optique pure.
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6.2.2 Résultat préliminaire
L’objectif ici est de mettre un objet faiblement diﬀusant, un verre dépoli, sur le trajet
du faisceau sonde. Le montage expérimental est similaire au précédent (ﬁgure 6.8). Il
faut ajouter des lentilles pour collecter la lumière diﬀusée par le dépoli et la focaliser sur
le cristal. La lentille précédant le verre dépoli permet de jouer sur la taille des grains de
speckle en sortie. Ce dernier paramètre n’est pas important dans le cas de la conjugaison de
phase par mélange à 4 ondes dans la mesure où le faisceau conjugué a son vecteur d’onde
ﬁxé par accord de Bragg. Dans le cas de la conjugaison de phase digitale, l’eﬃcacité de
conjugaison dépend de l’alignement du SLM et de la caméra qui peut ne pas être parfait.


















































Figure 6.8 – Montage expérimental pour la conjugaison de phase à travers un milieu faiblement
diffusant. PBS : cube séparateur de polarisation, BS : Lame semi-réfléchissante, λ/2 :
lame demi-onde, MAO : modulateur acousto-optqiue, FI : isolateur de Faraday, MOPA :
amplificateur à semi-conducteur, PD1 : photodiode, CCD : caméra d’observation, ND :
densité neutre.
Une caméra munie d’un objectif mis au point à l’inﬁni remplace la seconde photodiode
et permet d’imager le faisceau conjugué en phase.
Nous observons sur la ﬁgure 6.9 les images obtenues en présence des diﬀérents faisceaux.
Sur la ﬁgure 6.9(a), nous remarquons la présence d’un point correspondant au faisceau
collimaté avant la première lentille et le dépoli. Ce point disparaît à chaque fois qu’un des
faisceaux du mélange à quatre ondes est bloqué (ﬁgure 6.9(b), (c) et (d)). Nous remar-
quons aussi la présence de diﬀérentes contributions sur les images. Elles correspondent
aux diﬀusions issues de la pompe et de la sonde. Ces diﬀusions proviennent des réﬂexions
sur le cristal non traité anti-reﬂet et sur la lame séparatrice.


















Figure 6.9 – Conjugaison de phase à travers un milieu faiblement diffusant (verre dépoli) :(a) en
présence des 3 faisceaux sonde, référence 1 et 2. (b), (c) et (d), en l’absence de
respectivement la référence 2, la référence 1 et la sonde. Dans ces trois derniers cas
le point correspondant au faisceau conjugué en phase est absent. Les contributions
directes des différents faisceaux restent présentes.
Le résultat présenté ci-dessus est préliminaire dans la mesure où le mélange à 4 ondes
n’est pas optimal. Il permet ainsi d’ouvrir des perspectives à notre montage d’imagerie
acousto-optique à 800 nm. En eﬀet, il s’agit de la seule expérience de conjugaison de phase
à travers un milieu diﬀusant à 800 nm et ouvre des perspectives d’application aux milieux
biologiques. Les temps observés dans le SPS sont par ailleurs très courts comparés aux
autres matériaux photoréfractifs utilisés principalement à 532 nm.
Couplage imagerie acousto-optique et conjugaison de phase Le montage utilisé
permet de réaliser en parallèle un mélange à deux ondes et un mélange à quatre ondes.
Mais cette conﬁguration n’est pas optimale pour l’imagerie acousto-optique. En eﬀet, les
signaux étant plus faibles, il est nécessaire d’augmenter le gain du détecteur, sauf que
celui-ci est vite saturé par la diﬀusion de la pompe ("fanning").
Le passage en gain négatif oﬀre à la fois un avantage pour l’imagerie acousto-optique
mais aussi pour la conjugaison de phase, dans la mesure où l’onde conjuguée est moins
atténuée. Nous avons donc tourné le cristal. Un conjugué de phase a alors été observé,
sauf que le "fanning" se retrouve maintenant du côté incident et s’ajoute à la réﬂexion de
la pompe sur la face d’entrée du cristal. Ces réﬂexions deviennent très gênantes lorsqu’un
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milieu diﬀusant est ajouté sur le trajet du faisceau sonde imposant l’utilisation de lentilles
de collection. Ces lentilles diﬀusent à leur tour ces réﬂexions parasites vers le détecteur
(PD1).
Comme dans le chapitre précédent nous avons opté pour une conﬁguration non-symétrique
des faisceaux incidents (cristal perpendiculaire au faisceau sonde), mais dans ce cas nous
n’avons pas pu observer de conjugaison de phase par mélange à quatre ondes. Cela peut
être dû à la diﬃculté de superposer les deux faisceaux pompe à l’intérieur du cristal du
fait de la réfraction. En eﬀet, dans cette conﬁguration, le faisceau de référence possède un
angle élevé avec la normale à la face d’entrée du cristal et le cristal possède un fort indice.
Une solution est d’abord de traiter le cristal anti-reﬂet aﬁn de pouvoir être en conﬁgu-
ration symétrique et faciliter l’alignement des pompes mais le traitement anti-reﬂet de ce
cristal n’est pas encore maîtrisé pour le moment.
Enﬁn, une étude dans le niobate de lithium (LiNbO3) a montré que le processus de
conjugaison est plus eﬃcace si la polarisation du faisceau signal est perpendiculaire à
celle de la référence, le milieu rendant la polarisation aléatoire [173]. Cette piste quoique
contre-intuitive, est aussi à envisager.
6.3 Conclusion et perspectives
Nous avons vu, dans ce chapitre, qu’il était possible de générer une onde conjuguée
en phase par mélange à quatre ondes dans un cristal photoréfractif. Cet eﬀet a déjà
été observé dans le SPS :Te en conﬁguration de miroir auto-pompé. Dans l’objectif de
combiner les montages de conjugaison de phase et d’imagerie acousto-optique, nous avons
utilisé une conﬁguration utilisant des pompes externes. La réﬂectivité évolue en fonction
du rapport des pompes comme le prévoit la théorie. Cependant, sa valeur reste très faible.
Il reste donc à trouver l’origine de cet écart.
La conjugaison de phase permet entre autres de corriger une onde ayant traversé un
milieu diﬀusant. Nous avons, malgré la faible réﬂectivité observée, imagé une onde conju-
guée en phase à travers un milieu faiblement diﬀusant. Ce résultat ouvre des perspectives
pour l’utilisation du SPS :Te pour la conjugaison de phase à 800 nm.
Ce chapitre constitue une perspective à l’imagerie acousto-optique résolue en temps.
L’objectif par la suite est de réaliser le montage de la ﬁgure 6.10 qui permettrait de focaliser
dans un milieu diﬀusant grâce à une source cohérente acousto-optique. Les avantages de
cette expérience par rapport à l’expérience de l’équipe de L. Wang [43] seraient nombreux.
La conjugaison de phase dans le SPS :Te permet d’utiliser une longueur d’onde plus
appropriée à l’imagerie des milieux biologiques. Ce cristal présente aussi des constantes de
couplage plus élevées que celles du BSO. Il sera ensuite nécessaire d’ajouter une modalité
pour la résolution axiale pour rendre plus adéquate l’utilisation de l’expression "étoile
guidante", car la source virtuelle acousto-optique serait plus symétrique et se déplacerait
dans les deux dimensions.
D’autres matériaux et d’autres processus pourraient être par ailleurs intéressants pour
cette application. Le mélange à quatre ondes par émission stimulée dans un cristal laser
(Nd : Y V O4) à 1064 nm semble prometteur. La réﬂectivité y est élevée et les temps de












































Figure 6.10 – Montage expérimental pour la focalisation dans un milieu diffusant guidée par ultra-
sons. PZT : transducteur ultrasonore focalisé, PBS : cube séparateur de polarisation,
BS : Lame semi-réfléchissante, λ/2 : lame demi-onde, MAO : modulateur acousto-
optqiue, FI : isolateur de Faraday, MOPA : amplificateur à semi-conducteur, PD1,
PD2 : photodiode, ND : densité neutre.
réponse y sont surtout très courts (de l’ordre de la centaine de µs). Cette approche sera
l’objet de la thèse de Baptiste Jayet.
Synthèse
P
lusieurs techniques diﬀérentes permettent de détecter les « photons marqués » par
les ultrasons. Elles peuvent utiliser un détecteur unique ou une caméra et tentent de
répondre aux diﬀérentes problématiques qu’impose l’imagerie à travers un milieu diﬀusant
(speckle, étendue optique, décorrélation, extinction). Dans cette thèse nous avons exploré
diﬀérentes détections autour de 800 nm, longueur d’onde se trouvant dans la «fenêtre
thérapeutique optique», qui correspond à une région du spectre où l’absorption est mini-
male dans les tissus biologiques ; la profondeur de pénétration de la lumière y est donc
maximale.












Détection des photons marqués
Filtre optique:
10-6 nm
US: 3 MHz @ 800 nm










Détection incohérente des photons marqués
La détection incohérente des photons marqués consiste à réaliser un ﬁltre ﬁn centré
en leur fréquence. Deux méthodes existent actuellement : le holeburning spectral et
le Fabry-Perot confocal. Ces méthodes sont insensibles aux problématiques liées au
speckle.
Détection cohérente des photons marqués
Elle consiste à détecter de façon cohérente un signal incohérent spatialement. Deux
approches sont utilisées. Grâce à un détecteur multiplexé, il est possible de réaliser
un bon échantillonnage du speckle (holographie numérique). L’utilisation d’un mono-
détecteur oﬀre des avantages en termes de bande passante mais requiert un adapatation
de front d’onde préalable (holographie photoréfractive).
Comparaison holographie numérique/photoréfractive
Nous avons appliqués deux méthodes holographiques à l’imagerie acousto-optique. Il est
intéressant de comparer quantitativement ces deux modalités. Pour cela, il faudrait utiliser
la même conﬁguration expérimentale (même laser, même échantillon...). Ces travaux sont
en cours de réalisation. Nous pouvons,malgré tout, en faire une première comparaison
qualitative.
Étendue géométrique
L’étendue géométrique d’une détection multiplexée est N2λ2 où N2 est le nombre de
pixels. Si nous avons 108 grains de speckle en sortie de l’échantillon. Un capteur de 1
million de pixels permettrait d’avoir une eﬃcacité de moins d’1% dans le cas idéal où
on détecterait 1 grain par pixel (sachant que cela ne suﬃt souvent pas pour un bon
échantillonnage du speckle). Cette valeur est à pondérer par l’acceptance angulaire des
pixels et nous avons vu dans le chapitre 2 qu’elle était bien inférieure (plutôt de l’ordre de
0.01%). Une détection photoréfractive peut permettre de collecter un très grand nombre
de grains de speckle en sortie d’un milieu grâce à une lentille de collection qui focalise tout
le ﬂux dans le cristal.
Sensibilité
L’holographie numérique hétérodyne hors-axe est réputée pour être une technique très
sensible. En ce qui concerne la détection photoréfractive, cela est plus diﬃcile à évaluer,
dans la mesure où l’eﬃcacité de la détection dépend d’un grand nombre de paramètres.
Robustesse
Le fait que justement l’eﬃcacité de la détection photoréfractive dépende de plusieurs
paramètres (taille du cristal, gain, angle, puissance, longueur d’onde...) la rend moins
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robuste. Il est donc diﬃcile d’obtenir exactement les mêmes performances en fonction
de la conﬁguration du montage. L’holographie numérique est par contre une méthode
très robuste. Nous pouvons nous attendre aux même performances pour deux montages
expérimentaux diﬀérents.
Traitement des données
Il s’agit de la diﬀérence la plus importante entre les deux méthodes. Le traitement
est lourd pour l’holographie numérique. Les avancées actuelles dans le domaine de l’élec-
tronique et de l’informatique permettent d’envisager un traitement plus rapide et une
transmission en temps réel des images à une cadence élevée. L’holographie photoréfrac-
tive ne nécessite pas de traitement particulier.
Imagerie
La détection phototrefractive permet de tirer proﬁt de la grande bande passante des
détecteurs uniques. Il est ainsi possible d’utiliser des impulsions ultrasonores brèves qui
permettent de faire une imagerie en "ligne" (imagerie résolue en temps). Le gain de temps
est considérable. L’holographie numérique impose une imagerie point par point. Si nous
considérons qu’il faut 1 ms pour l’acquisition d’un point, au meilleur des cas (une seule
impulsion laser), il faut alors 10 s pour réaliser une image de 100 x 100 points. L’hologra-
phie photoréfractive permet de réaliser une image de 2000 x 100 points moyennée 1 fois
en 100 ms. Par ailleurs, l’holographie photoréfractive, en permettant de faire une imagerie
en temps réel, autorise un réglage plus facile de l’expérience. Le signal acousto-optique




Cette thèse présente diﬀérentes méthodes holographiques ou spectrosopiques appliquées
à l’imagerie acousto-optique.
L’imagerie acousto-optique est une alternative originale aux méthodes d’imagerie pu-
rement optique des milieux diﬀusants. Les techniques d’imagerie conventionnelles ne per-
mettent pas de surmonter les diﬃcultés qu’impose la diﬀusion multiple de la lumière
(résolution, atténuation). Le couplage de la lumière et des ultrasons permet de réaliser
une imagerie directe sans résolution de problème inverse.
Une onde ultrasonore focalisée peut générer localement une modulation de la phase du
champ optique. Cette modulation se traduit par l’apparition de bandes latérales sur le
spectre de la lumière. Ces bandes latérales constituent ce que nous appelons les "photons
marqués" et leur intensité dépend de la densité locale de photons. La mesure de la quan-
tité de photons marqués permet de réaliser une cartographie de l’information optique à
la résolution acoustique. Toutes les méthodes présentées dans cette thèse ont pour but
de détecter ces photons marqués. Ces photons ont la particularité d’être très faibles en
quantité et d’être très proches spectralement des photons non modulés (≃ 10−6 nm).
Dans la première partie de cette thèse, j’ai exposé le problème et présenté les contraintes
qu’impose la détection des photons marqués. J’ai montré, sans l’appliquer, qu’il est pos-
sible de réaliser un ﬁltre suﬃsamment ﬁn pour faire une sélection spectrale directe des pho-
tons marqués. Le holeburning spectral, dans un cristal dopé ion terre rare de Tm3+ : Y AG
(grenat d’yttrium-aluminium dopé thulium), fait partie des méthodes incohérentes uti-
lisées en imagerie acousto-optique. Cette méthode diﬃcile à mettre en œuvre possède
l’avantage d’être insensible aux contraintes liées au speckle.
Dans la suite de la thèse, j’ai présenté deux méthodes cohérentes que j’ai appliquées à
la détection des photons marqués.
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L’holographie numérique hétérodyne hors-axe est présentée dans la deuxième partie de
cette thèse. Cette méthode très robuste et sensible a été couplée à l’utilisation d’un lasers
à longues impulsions aﬁn d’en augmenter la sensibilité en augmentant la puissance crête
d’illumination. Les premiers résultats obtenus ont permis de caractériser l’expérience qui
nécessite encore diﬀérentes améliorations. Il faut par exemple ajouter une modalité pour
l’obtention d’une résolution axiale.
La dernière partie de cette thèse traite de l’holographie photoréfractive. Cette méthode
nous a permis de réaliser une imagerie acousto-optique résolue en temps dans la fenêtre
thérapeutique grâce au cristal de SPS :Te (Hypothiodiphosphate d’étain dopé tellure).
Cette expérience est la première détection par holographie photoréfractive à 800 nm. Elle
nous a permis de réaliser des images à travers des milieux atteignant des épaisseurs de
plusieurs centaines d’événements de diﬀusion (7 cm) et de localiser ainsi des objets (ab-
sorbant et diﬀusants) avec une résolution millimétrique. Les résultats obtenus ouvrent
des perspectives intéressantes pour l’utilisation de cette technique pour des applications
biomédicales, d’autant plus qu’un grand avantage de l’holographie photoréfractive est la
faible quantité de donnés à traiter. L’utilisation d’une baie ultrasonore de plusieurs élé-
ments nous a par la suite permis de réaliser des images en trois dimensions.
Enﬁn, une des perspectives de l’imagerie acousto-optique étant la focalisation guidée
par ultrasons dans un milieu diﬀusant, j’ai exploré le processus de conjugaison de phase
par mélange à quatre ondes.
Perspectives
Les résultats obtenus ouvrent de nombreuses perspectives à l’imagerie acousto-optique
des milieux diﬀusants liées à chaque méthode utilisée.
Holeburning spectral Le holeburning est idéalement la technique appropriée et la plus
intuitive pour la détection des photons marqués, car elle permet de réaliser un ﬁltre spec-
tral. Malgré les contraintes liées à sa mise en place, les améliorations techniques présentées
au premier chapitre sont nécessaires. Quant au fonctionnement à basse température, le
développement des techniques cryogéniques permet d’en envisager une utilisation plus
courante.
Holographie numérique Pour obtenir une résolution axiale en holographie numérique,
il est intéressant d’implémenter des modulations de phase aléatoires. Les premiers résultats
déjà obtenus par Emilie Benoit, avec un laser continu, sont prometteurs. Par ailleurs, il est
nécessaire de comparer de façon rigoureuse cette méthode à l’holographie photoréfractive.
Il est enﬁn nécessaire de pouvoir réaliser un traitement des images caméra en temps réel
(logiciel embarqué).
Holographie photoréfractive
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• L’holographie photoréfractive nous permet d’envisager dans un futur très proche
l’imagerie du petit animal.
• D’un point de vue technique, de nombreuses améliorations peuvent encore être appor-
tées : un détecteur plus sensible et de plus grande bande-passante en régime ampliﬁé,
un ampliﬁcateur approprié, une carte d’acquisition, un cristal de plus grande surface
traité anti-reﬂet... Ces améliorations permettront de rendre le système d’imagerie
plus eﬃcace et plus rapide.
• Il faut rendre l’expérience plus quantitative, en la calibrant ou en ajoutant de nou-
velles modalités (diﬀérence de pression acoustique).
• L’utilisation de ﬁbres optiques en entrée et en sortie du milieu diﬀusant rendrait le
système plus ﬂexible pour une utilisation ultérieure en imagerie de sujets vivants. La
partie détection photoréfractive pourrait être indépendante de la partie imagerie.
• L’injection de micro-bulles peut permettre d’exalter le signal-acousto-optique. Cepen-
dant l’application reste limitée à l’imagerie de milieux liquides (vaisseaux sanguins).
• De nouveaux matériaux restent à tester comme les valves optiques à base de cristaux
liquides. Des résultats récents (obtenus au laboratoire) ont montré qu’il était possible
de détecter des photons marqués par auto-modulation dans un cristal photoréfractif,
sans faisceau référence. Enﬁn, le cristal de tellurure de zinc (ZnTe) présenté n’est pas
à écarter en raison de son temps de réponse remarquablement court.
• L’utilisation d’un cristal photoréfractif nous permet de nous intéresser au processus
de conjugaison de phase optique. Ainsi, il est possible de guider la focalisation par
conjugaison de phase dans un milieu diﬀusant grâce à une source de photons marqués.
Cette expérience est à envisager en perspective. Les milieux ampliﬁcateurs à gain
comme le Nd : Y V O4 peuvent aussi être utilisés à cet eﬀet.

ANNEXE A
Holeburning spectral : expression de l’absorption
C
ette annexe a pour but d’exposer le principe de base du holeburning spectral, aﬁn
d’aboutir à l’expression de l’absorption utilisée au chapitre 2.
L’eﬀet holeburning est présent dans les milieux lasers lorsque les transitions optiques








σ: section efficace de la transition (en cm²)
w: taux d’émission spontanée (en s-1)
β: taux de transfert de 1 vers 2
γ: taux de transfert de 2 vers 0
β >> w >>  γ
Figure A.1 – Système à trois niveaux.
Description du système
Soit un système à trois niveaux, notés {0,1,2}. Un laser monochromatique permet d’ef-
fectuer la transition optique entre les niveaux 0 et 1. Le niveau 2 se peuple par transfert
non radiatif de la population du niveau 1. Nous considérons que ce transfert est très eﬃ-
cace. Le niveau 2 se dépeuple à son tour vers 0, sa constante de temps étant très grande
(transition radiative interdite de spin très peu probable). Le niveau 2 est généralement
appelé l’état réservoir du système.
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Équations des populations Soient N0, N1 et N2, les densités de populations des trois
niveaux (en cm−3) et N = N0+N1+N2 la concentration totale de l’espèce. Les équations
d’évolution des populations s’écrivent, en prenant en compte le ﬂux de photons φ (nombre
de photon par unité de temps et de surface) :


N˙1 = σφN0 − σφN1 − wN1 − βN1
N˙0 = −σφN0 + σφN1 + wN1 + γN2
N˙2 = βN1 − γN2
Ce système se réécrit :


N˙1 = σφN0 − (σφ+ w + β)N1
N˙0 = −σφN0 + (σφ+ w)N1 + γN2
N˙2 = βN1 − γN2
Régime stationnaire On se place dans un régime stationnaire, nous pouvons alors
exprimer les densités de populations N0, N1 et N2 en fonction des diﬀérents paramètres.
N0 =
γ(σφ+ w + β)








(2γ + β)σφ+ γ(w + β)
N
A partir de ces expressions, nous pouvons voir que si le ﬂux φ est inﬁni, deux cas
apparaissent :
• γ →∞ : le niveau réservoir n’existerait pas. On aurait en eﬀet N0 = N1 = N/2 et
N2 = 0. Le transfert se ferait directement de 2 vers 0.
• γ → 0 : on aurait un état réservoir permanent avec N0 = N1 = γβN et N2 = N .
Dans un cas où β ≫ w ≫ γ, nous déﬁnissons le ﬂux de photons à saturation φS = γ/σ,
tel que N0 = N/2.
Expression du coefficient d’absorption Nous nous intéressons à l’absorption de la
transition 0→ 1. En présence d’un ﬂux φ, la loi de Beer-Lambert s’écrit :
dφ = −σ(N0 −N1)φdz (A.1)
Dans l’équation A.1, le produit σ(N0−N1) correspond au coeﬃcient d’absorption α. Il
faut maintenant exprimer à partir des densités de population, la quantité N0−N1 . Nous
trouvons :
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On pose : A = 2γ+β
γ(w+β) ∼ 1γ . L’équation A.2 peut alors se réécrire :




Si le ﬂux φ est faible, N0−N1 = N , nous retrouvons la loi classique : φ(z) = φ(0)e−σNz.
Largeur de raie inhomogène La transition 0 → 1 possède en réalité une largeur de
raie inhomogène. Nous allons considérer une seule composante homogène à l’intérieur de
la distribution (ﬁgure A.2). Nous considérons aussi que la raie inhomogène est très large
(Γinh ≫ Γh). Soit Nω′dω′ la population qui lui est associée. Nω′ représente le nombre
















LΓh(ω − ω′) (A.5)
où LΓh est une Lorentzienne normalisée centrée sur ω
′ et de largeur à mi-hauteur Γh










Figure A.2 – Raie spectrale inhomogène et largeur homogène. σh est la section efficace homogène.
Nous pouvons alors introduire cette expression de la section eﬃcace dans l’expression
A.3 :




L’expérience de holeburning se fait en deux étapes :
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1. Brûlage : On prend un laser spectralement très ﬁn (idéalement un Dirac) à ωB
compris dans la largeur inhomogène. Ce laser est suﬃsament puissant (ﬂux φB)
pour modiﬁer de façon signiﬁcative les populations des niveaux autour des raies
homogènes spectralement proches de ωB. On attend suﬃsamment longtemps pour
atteindre le régime stationnaire.
2. Lecture : On vient sonder la transmission du milieu avec un autre laser très ﬁn (ωS)
qu’on balaye autour de ωB et colinéaire au laser de brûlage. Ce laser est de très faible
intensité (typiquement 10−4φB) pour qu’il ne perturbe pas le système. La grandeur
(N0 −N1) reste alors stable dans le temps pour γ petit.
Brûlage à ωB Le brûlage induit une variation des densités de population des niveaux
tel que :
d(N0 −N1)ω′ = 11 + Aσh pi2ΓhφBLΓh(ωB − ω′)
Nω′dω
′ (A.7)
Lecture à ωS Nous sondons à faible ﬂux et nous enregistrons l’absorption α en fonction
de ωS variable. Il faut alors exprimer le coeﬃcient d’absorption en tenant compte de toutes
les composantes homogènes à ω′ de la raie.
D’après la loi de Beer-Lambert (A.1), le coeﬃcient d’absorption intégré sur toutes les
composantes homogènes s’exprime comme l’intégrale sur tous les ω′ du produit σ(ω)(N0−











ΓhLΓh(ω − ω′)d(N0 −N1)(ω′)
Comme nous venons sonder avec un laser centré en ωS de répartition spectrale δ(ω−ωS),
le coeﬃcient d’absorption en fonction de ωS se calcule à partir du produit de convolution
ci-dessous :
























(ωS − ω′)2 + (Γh2 )2
dω′
En mettant au même dénominateur et en posant (B/2)2 = (Γh2 )
2(1 + AσhφB), nous
pouvons réécrire l’intégrale c-dessus comme la diﬀérence de deux intégrales :



































LB(ω′ − ωB) · LΓh(ωS − ω′)dω′
]
En utilisant le fait que La(ω) ∗ Lb(ω) = Lc(ω) avec c = a+ b, nous trouvons en posant












(ωS − ωB)2 + (Ω2 )2
]
(A.8)
En remplaçant Aσh par 1/φS nous pouvons exprimer B et Ω :
B = Γh
√
1 + φB/φS et Ω = Γh(1 +
√
1 + φB/φS)
















(ωS − ωB)2 + (Ω2 )2
]
(A.9)
Si φB = 0, nous retrouvons un coeﬃcient d’absorption constant sur la largeur inhomo-












(ωS − ωB)2 + (Ω2 )2
]
(A.10)
Cette expression montre la chute à 0 de l’absorption en ωS = ωB. Ce trou est une
Lorentzienne de largeur à mi-hauteur Ω.
Application numérique Considérons comme milieu un cristal de Tm3+ : Y AG tel que
γ = 100 s−1 et σh = 1.4 10−19 cm2. La longueur d’onde de brûlage est 793 nm.







≃ 7 1020 cm−2s−1
Ce qui nous donne un éclairement de saturation égal à 175 W/cm2 à 793 nm. Pour
un "waist" du faisceau de 500 µm, nous obtenons comme puissance laser de satura-
tion :PS = 1.4 W .
Si φB = φS, alors :
• La largeur du trou est : Ω = Γh(1 +
√
1 + φB/φS) = 2.4 Γh.








= 0.29, soit une chute de 30%.
Ainsi si on souhaite une profondeur de trou de 80%, il nous faut une puissance de
brûlage telle que φB = 24φS et donc PS = 33 W !

ANNEXE B
Adaptation de front d’onde par un cristal photoréfractif
D
ans cette annexe, nous allons développer le modèle théorique décrivant la transmis-
sion d’un signal rapidement modulé par un cristal photoréfractif [121]. L’expression
analytique est obtenue en l’absence de dépletion de la pompe due au couplage d’ondes.
Situation su problème
Nous reprenons le formalisme employé au chapitre 4 de cette thèse. Nous pouvons ainsi



























L’objectif de cette section est d’écrire l’équation diﬀérentielle qui régit la propagation
du champ signal ES à travers le cristal photoréfractif. Nous nous plaçons dans le cadre
des hypothèses suivantes :
1. Le faisceau référence n’est pas modulé temporellement.
2. Nous négligeons la déplétion par couplage en mélange à deux ondes. Il s’agit d’un
régime où la puissance de la pompe est très élevée devant la puissance de l’onde
objet.
3. L’absorption par le cristal est prise en compte.
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4. Au temps t = 0 (avant que la modulation ne soit appliquée à l’onde objet), un
hologramme est déjà gravé dans le cristal et l’état permanent est atteint. C’est à
dire qu’avant t = 0, les deux faisceaux sont déjà présents dans le cristal et ont gravé
un réseau d’indice, avec un gain à saturation, sur lequel ils diﬀractent.






qui se résout immédiatement en :
ER(z) = ER(0)e−αz/2 (B.5)
où ER(0) est l’amplitude du champ de référence à l’entrée du cristal. L’illumination
totale (en négligeant l’intensité de l’onde signal (2)) varie donc en e−αz.
Cette première équation montre que l’illumination décroit pendant la propagation dans
le cristal. Il en découle que le temps de réponse τPR décroit durant cette même propagation
(l’eﬀet photoréfractif est plus lent en sortie du cristal). Comme 1/τPR est proportionnel
à l’illumination totale, nous pouvons écrire : 1/τPR = e−αz/τ0 avec τ0 le temps de vie
photoréfractif à l’entrée du cristal en z = 0.
En dérivant B.2 par rapport au temps et en remplaçant ∂E1/∂z par son expression






























L’équation diﬀérentielle B.7 régit la propagation de ES(z, t) dans le cristal.
Le point (4) nous donne les conditions initiales. A t = 0, un réseau est déjà gravé dans
le cristal, le régime permanent étant atteint. Nous pouvons donc écrire que :
ES(z, 0) = ES0e−αz/2eγz (B.8)
Au temps t = 0+, nous appliquons une modulation (en amplitude ou en phase) au
champ signal ES(0, t) à l’entrée du cristal et nous recherchons l’expression de ES(z, t)
après une propagation selon z dans le cristal.
Résolution de l’équation de transfert
L’équation B.7 est résolue en utilisant la transformée de Laplace. Cette résolution est
bien détaillée dans la référence citée plus haut [121].
La solution obtenue est la suivante :
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(0, T ) + ES(0, T )− ES(0, 0)
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où 1F1(a, b, c) est la fonction hypergéométrique conﬂuente.
Cette équation reste assez complexe même si il est facile de la résoudre numériquement.
Dans certains cas particuliers, elle peut être simpliﬁée. Elle permet par exemple de déter-
miner la cinétique du couplage de deux ondes en présence d’absorption. Elle peut aussi
être utilisée pour exprimer la transmission de signaux rapidement modulé dans le temps,
ce qui est le cas de notre application.
Détection de signaux rapidement modulés en phase
Nous souhaitons mesurer un signal ES(0, t) qui est modulé en phase, la modulation
étant très rapide devant le temps de réponse du cristal. Nous réalisons donc un détection
à un temps t≪ τ0.
Dans ce cas, nous avons : limc→0 1F1(a, b, c) = 1.
L’équation B.9 devient alors :















qui se réécrit :
ES(z, t) = e−αz/2
{













Nous obtenons ﬁnalement :







Si le champ incident modulé ES(0, t) se met sous la forme d’un produit d’une partie
moyenne et d’une partie modulée dans le temps tel que :
ES(0, t) = ES(0, 0)×∆(t) (B.14)
avec ∆(0) = 1.
Nous pouvons obtenir la relation générale suivante :
180 Annexe B. Adaptation de front d’onde
ES(z, t) = e−αz/2ES(0, 0)
[
(eγz − 1) + ∆(t)
]
(B.15)
En considérant par exemple un signal incident modulé en phase tel que : ES(0, t) =
ES(0)eiϕ(t). On peut poser : ∆(t) = eiϕ(t), tel que ϕ(0) = 0 (hypothèse (4)). Le signal
transmis s’écrit alors sous la forme suivante :
ES(z, t) = e−αz/2
[






ette annexe a pour but de récapituler très brièvement les normes imposées à l’optique
et à l’acoustique dans le but d’une application biomédicale. Ces normes nécessitent
une actualisation car les eﬀets indésirables de la lumière et des ultrasons sont de mieux
en mieux connus.
Normes acoustiques
Il faut les deux conditions suivantes pour être dans les normes ultrasonores, selon les
recommandations du "Track 3" du FDA (Food and Drug Administration) de 1997 :
Puissance moyenne maximale : ISPTA = 720 mW/cm2
ET
{ Puissance crête maximale : ISPPA = 190 W/cm2
OU




Dans l’eau, la puissance en régime linéaire pour une onde plane est donnée approxima-
tivement par :
I ∼ 30 W/cm2/MPa2
Normes optiques
Ces conditions, à respecter pour la peau, sont tirées du document NF EN 60825-1 de
l’AFNOR (1994) :
On déﬁnit un coeﬃcient C4 tel que C4 = min(100.002(λ−700 nm), 5).
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Régime continu :
Entre 400 et 700 nm : P < 200 mW/cm2
Entre 700 et 1400 nm : P < C4 × 200 mW/cm2
Exemples :
à 800 nm : P < 317 mW/cm2,
à 900 nm : P < 500 mW/cm2,
à 1100 nm : P < 1000 mW/cm2.
Régime impulsionnel :
Durée de l’impulsion ∆t exprimé en secondes et compris entre 0.1 µs et 10 s.
Entre 400 et 700 nm : E < 1.1×∆t0.25 J/cm2
Entre 700 et 1400 nm : E < 1.1× C4 ×∆t0.25 J/cm2
Exemples :
à 800 nm : E(100 µs) < 174 mJ/cm2, correspondant à une puissance crête
P < 1740 W/cm2
à 800 nm : E(1 ms) < 317 mJ/cm2, correspondant à une puissance crête
P < 317 W/cm2
ANNEXE D
Acoustique
Caractéristiques d’un faisceau acoustique
Nous utilisons des transducteurs focalisés. Ce sont les caractéristiques de ces transduc-
teurs qui imposent la résolution de notre imagerie.
Notons :
fUS : la fréquence acoustique,
vUS : la vitesse de l’onde ultrasonore dans le milieu (1500 m.s−1 dans l’eau),
F : la focale acoustique,
D : l’ouverture ou diamètre de l’émetteur,
λUS = vUSfUS : la longueur d’onde.
Largeur focale
La largeur du faisceau au point focal ∆xUS détermine la résolution transverse de l’ima-




Pour fUS = 2.3 MHz, vUS = 1500 m.s−1, F = 75 mm et D = 38 mm, nous trouvons
∆xUS = 1.3 mm. Ces valeurs numériques sont celles du transducteur A395S/711580
caractérisé plus loin dans cette annexe et utilisé pour l’expérience d’imagerie acousto-
optique résolue en temps.
Longueur de Rayleigh
La longueur de Rayleigh Fr est la distance sur laquelle le faisceau acoustique est "foca-
lisé" (cigare acoustique). Elle varie avec la fréquence du transducteur utilisé.
Cette longueur s’exprime comme :




où N est l’étendue du champ proche et SF = FN est la focale normalisée.














Pour les même valeurs numériques utilisées plus haut, nous trouvons : Fr = 19 mm.
Cette valeur justiﬁe la nécessité d’ajouter une modalité pour obtenir une résolution axiale.
Pour un transducteur de fréquence 5 MHz et possédant les même caractéristiques géo-
métriques, nous obtenons Fr = 9 mm.
Pour plus de détails, on peut se référer à la note technique de Panametrics [174].
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Caractérisation des transducteurs
N
ous allons reporter ici certaines des mesures réalisées sur les transducteurs utili-
sés. Pour mesurer la pression acoustique au foyer de chaque transducteur, nous
avons utilisé un hydrophone calibré. Les mesures ont été réalisée par couples transduc-
teur/ampliﬁcateur de puissance.
Nous avons à notre disposition :
• Plusieurs transducteurs Panametrics A395S diﬀérenciés par leurs numéros de série et
fonctionnant autour de 2.3 MHz. Leurs focales valent en moyenne 65 mm, et 75 mm
pour le numéro 711580. Leur ouverture est de 38 mm.
• Un transducteur large bande Panametrics V395 fonctionnant autour de 2.3 MHz
• Deux ampliﬁcateurs de puissance (SCO ALP6080 10 W et EI 325LA 25 W).


























Figure D.1 – Pression acoustique au foyer du transducteur A395S (numéro de série : 711580), à
2.3 MHz et avec deux amplificateurs différents (10 W et 25 W) alimentés à 1 Vpp, 8
cycles.




























Figure D.2 – Pression acoustique au foyer des transducteurs A395S à 2.3 MHz, avec un amplifica-
teur 10 W, alimenté à 1 Vpp, 8 cycles.



























Figure D.3 – Pression acoustique au foyer du transducteur V395 à 2.3 MHz, avec deux amplifica-
teurs différents (10 W et 25 W) alimentés à 1 Vpp, 8 cycles.


























Figure D.4 – Pression acoustique au foyer du transducteur A395S (numéro de série : 711580), en
fonction de la tension appliquée.
































ette annexe explique le protocole expérimental de préparation des gels diﬀusants.
Trois ingrédients principaux entrent dans la composition d’un gel diﬀusant utilisé pour
notre imagerie : de l’eau, de l’Intralipide 10% et de l’Agar. L’Agar et l’eau permettent de
réaliser un gel avec les propriétés mécaniques voulues qui dépendent de la concentration
d’Agar. L’intralipide donne au gel son caractère diﬀusant.
La première étape consiste à déterminer les quantités à utiliser en fonction des proprié-
tés optiques et mécaniques voulues. Pour cela nous utilisons un programme originellement
écrit par Arik Funke, modiﬁé par la suite (voir code ci-dessous). Les propriétés élastiques
des gels sont étudiées dans l’article de Hall et al. [175]. Les propriétés optiques de l’Intra-
lipide sont issues de l’article de van Staveren et al. [176].
Nous choisissons, en entrée, la longueur d’onde, le coeﬃcient de diﬀusion réduit µ′s et
le module de Young (E au moins égal à 20 kPa pour avoir un gel de bonne consistance
et assez solide). en sortie, nous obtenons les quantités des diﬀérents ingrédients.
Une fois les quantités calculées, la fabrication se fait en plusieurs étapes :
• Chauﬀer l’eau à 98◦ (plaque chauﬀante asservie en température + agitateur magné-
tique).
• Ajouter l’Agar, laisser agiter jusqu’à ce que les particules d’Agar disparaissent,en
veillant à ne pas perdre d’eau par évaporation. Pour cela on peut couvrir, ou mesu-
rer la quantité d’eau perdue et la rajouter. Ces deux première étapes peuvent être
regroupée en chauﬀant le mélange eau+Agar au micro-onde.
• Laisser refroidir, jusqu’à atteindre une de 50◦.
• Ajouter l’Intralipide et laisser mijoter. Il est important d’ajouter l’Intralipide en des-
sous de 50◦, autrement il peut cuire et le gel est alors inhomogène.
• Verser le mélange dans un moule et laisser refroidir. Des cylindres peuvent être utilisés
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pour créer des inclusions.
• Après solidiﬁcation, remplir les inclusions de gel en fonction des propriétés souhaitées
pour l’objet. Recouvrir enﬁn du même gel que la matrice, pour que les objets soient
invisibles de l’extérieur.
(a) (b)
Figure E.1 – Photos d’échantillon diffusants : (a) Gel contenant du blanc de poulet, (b) Coupe d’un
gel diffusant contenant une inclusion absorbante.
Code Gel
Programme principal
%% Parametres à changer
%units convention
%lambda en nm (valid for 400 nm < lambda < 1100 nm)
%concAgar en pourcentage massique
%concIntralipid en pourcentage massique intralipid 10%
%Youngmodulus en kPa
%mu_sprime en cm^-1 reduced scattering coeficient
%mu_a en cm^-1
%masse de gel en g%
lambda=780;
concAgar=0; %Agar mass (g)
concIntralipid=15; % Intralipid mass (g)
concInkSolution=0; %Ink mass, encre calibrée par arik
Youngmodulus=30;
mu_sprime=10;
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mu_a=0;
massGel=250 %gel mass (total=water+agar+intralipid)%g
%% programme principal (pas besoin de toucher normalement)
rep=input(’physical properties (1) strike any key\n’);
if rep==1
% lambda=input(’lambda? (nm)\n’);
% concAgar=input(’concentration en agar? (pourcentage massique)\n’);
% concIntralipid=input(’concentration en intralipides? (pourcentage massique)\n’);








% Youngmodulus=input(’module dYoung? (en kPa)\n’);
% mu_sprime=input(’coefficient de diffusion? (en cm^-1)\n’);
% mu_a=input(’coefficient dabsorption? (en cm^-1)\n’);
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%lambda en nm (valid for 400 nm < lambda < 1100 nm)
%concAgar en pourcentage massique




%masse de gel en mg
% Système d’équations
%équation d’élasticité Hall, et al., Phantom Materials for Elastography,
%IEEE UFFC, 1997:
concAgar=(Youngmodulus/142176)^(1/1.87);
%équation de diffusion van Staveren, et al., Light scattering in






%équation d’absorption Linear absorption. Stock solution equation obtained
%by curve-fitting on absorption spectrum of the stock solution:
%mu_astocksolution=log(10)*(1.97*10^(7)*lambda^(-1.889)+45); %fit arik
mu_astocksolution=622.9*exp(-.00654*lambda)+76.85*exp(-.0009121*lambda);








Photos du montage expérimental
V
oici quelques photographies du montage expérimental d’imagerie acousto-optique ré-










Figure F.2 – Photo du montage expérimental : collection et détection.
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